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DUARTE, Marcia Adriana Tomaz, Influência da concentração de PCL-T em membranas 
de PLDLA. Estudo in vitro e in vivo, Campinas: Faculdade de Engenharia Mecânica, 
Universidade Estadual de Campinas, 2009. 134p. Tese Doutorado. 
 
 Com o intuito de se obter um material polimérico adequado para aplicações na 
área médica, estudou-se a obtenção e caracterização do copolímero poli(L-co-DL ácido 
lático)(PLDLA) com adição de  poli(caprolactona triol)(PCL-T). Membranas de 
PLDLA/PCL-T foram preparadas por evaporação de solvente nas composições 100/0, 
90/10, 70/30 e 50/50 (m/m).  As membranas foram caracterizadas por DMA, DSC, MFA, 
ângulo de contato, ensaio de tração e FTIR. As análises térmicas indicaram uma 
miscibilidade parcial nas composições 90/10 e 70/30 e um sistema imiscível para a 
composição 50/50. Foi observado por MEV e MFA que a adição de PCL-T resultou em 
uma morfologia mais rugosa e com maior porosidade. O ensaio de tração mostrou uma 
queda acentuada no módulo de elasticidade do PLDLA indicando a ação plastificante do 
PCL-T. O estudo da degradação in vitro, em solução tampão fosfato, mostrou que o PCL-T 
diminui a velocidade de degradação, comprovado por MEV e GPC. Através do DSC 
observou-se uma diminuição nos valores da temperatura de transição vítrea (Tg) em função 
do tempo de degradação, exceto para composição 50/50. O estudo in vitro, em cultura de 
células de linhagem osteoblástica foi realizado em membranas nas composições 100/0, 
90/10 e 70/30. O ensaio de citotoxicidade mostrou que todas as amostras são atóxicas e as 
composições 90/10 e 70/30 permitiram uma melhor adesão celular quando comparadas com 
a composição 100/0 e o controle. Baseando-se nos estudos acima, realizou-se o estudo in 
vivo das membranas nas composições 100/0 e 90/10, as quais foram implantadas no 
subcutâneo de ratos wistar durante 1, 3, 7, 15 e 60 dias. As análises histológicas mostraram 
que apesar das membranas contendo PCL-T apresentarem reações inflamatórias evidentes 
nos tempos iniciais, após 60 dias, evidenciou-se a presença de colágeno bem organizado, 
denso e praticamente sem infiltrado inflamatório, para as composições estudadas.  Frente 
aos resultados obtidos, concluiu-se que as membranas de PLDLA com PCL-T são 
indicadas para utilização em dispositivo médico, onde não necessite longo tempo de 
implante, como: suporte para cultura de células, curativos para ulceração na pele, 
regeneração guiada em periodontia. 
   





DUARTE, Marcia Adriana Tomaz Duarte, Influence of the PCL-T concentration in PLDLA 
membranes. In vitro and in vivo study, Campinas: Faculdade de Engenharia Mecânica, 
Universidade Estadual de Campinas, 2009. 134 p. Tese Doutorado. 
 
In order to obtain a polymeric material suitable for medical applications, it was 
studied the obtention and characterization of copolymer poly (L-co-DL lactic acid) with the 
addition of poly (caprolactone triol). PLDLA/PCL-T membranes were prepared by solvent 
casting in the 100/0, 90/10, 70/30 and 50/50 (w/w) compositions. The membranes were 
characterized by DMA, DSC, MFA, contact angle, tensile test and FTIR. Thermal analysis 
indicated a partial miscibility in the 90/10 and 70/30 compositions and an immiscible 
system for the 50/50 composition. It was observed by SEM and MFA that the addition of 
PCL-T contributes to a rough morphology and greater porosity. The tensile test showed a 
decrease in elasticity modulus of PLDLA indicating the influence of plasticizer PCL-T. The 
in vitro study showed that PCL-T decreases the rate of degradation, evidenced by SEM and 
GPC. DSC analysis showed a decrease in the values of glass transition temperature (Tg) in 
function the time of degradation, except for 50/50 composition. The cell culture of 
osteoblastic lineage was performed in the membranes 100/0, 90/10 and 70/30 compositions. 
The cytotoxicity assays showed that all samples are non-toxic. The 90/10 and 70/30 
compositions indicated an increase on cell adhesion compared to 100/0 composition and 
controls. Based on in vitro studies, 100/0 and 90/10 compositions were implanted in 
subcutaneous tissue of Wistar rats for 1, 3, 7, 15 and 60 days to evaluated the 
biocompatibility. The histological analysis indicated that although the PCL-T membranes 
showed inflammatory reactions more evident in the initial time, after 60 days, the material 
present organized collagen, dense and almost no inflammatory infiltration, for the 
compositions studied. In conclusion, the membranes of PLDLA with PCL-T are indicated 
for use in medical device, which does not require long-term implantation, such as support 
for cell culture, dressings for skin ulceration, regeneration guided in periodontics 
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A aplicação de dispositivos temporários a base de polímeros biorreabsorvíveis na área 
médica se encontra em contínuo crescimento, onde profissionais de diversas áreas atuam 
em busca de soluções de problemas relacionados à restauração de funções perdidas do 
corpo, devido às doenças, acidentes ou desgaste natural.   
 
Dentre os polímeros biorreabsorvíveis encontram-se os poli(α-hidróxi ácidos), 
representantes de uma classe de poliésteres alifáticos sintéticos, entre os principais 
destacam-se: poli(ácido glicólico) (PGA), poli(L-ácido lático) (PLLA), o copolímero  
poli(L-co-DL-ácido lático)(PLDLA), poli(ε- caprolactona) (PCL-T). 
Estes polímeros apresentam como principal vantagem a sua degradação, onde em 
contato com fluidos corpóreos ocorre a hidrólise das ligações ésteres, sendo os produtos 
gerados completamente absorvidos pelo organismo, além de serem biocompatíveis, ou seja, 
não provocarem reações teciduais adversas. 
O poli(L-ácido lático) (PLLA) tem se destacado pela sua excelente 
biocompatibilidade e boas propriedades mecânicas, porém, o longo período requerido para 
a sua degradação total, associado à alta cristalinidade de seus fragmentos gerados podem 




Na tentativa de solucionar o problema da elevada cristalinidade do PLLA,  pesquisas 
têm sido realizadas contribuindo para obtenção de novos materiais. A combinação dos 
monômeros L- ácido lático e D,L ácido lático resulta no copolímero poli(L-ácido lático-co-
D,L ácido lático) (PLDLA), o qual tem como característica principal de ser rapidamente 
degradados,  sem gerar fragmentos cristalinos durante esse período.  
Por outro lado, membranas preparadas a partir do poli (L-co-D,L ácido lático), 
resultam em dispositivos completamente densos, ou seja, total ausência de poros e rígidos, 
com alto módulo de elasticidade, baixo alongamento e de caráter hidrofóbico, o que  
dificulta a sua aplicação em uma gama de dispositivos médicos, principalmente quando a 
interação  tecido/implante é um fator importante.  
 
Uma das alternativas para melhorar as características de alongamento e também 
diminuir a hidrofobicidade dos polímeros, facilitando suas interações com o tecido a ser 
implantado, seria a incorporação de um polímero de baixa massa molar, o qual agiria como 
um plastificante nas matrizes poliméricas.   
 
O Objetivo deste trabalho foi desenvolver e estudar as propriedades térmicas, 
mecânicas, morfológicas e biológicas de membranas de PLDLA com diferentes 
concentrações de poli (caprolactona triol) (PCL-T) atuando como agente plastificante, 
























Em expansivo crescimento, os biomateriais fazem parte de uma área multidisciplinar, 
onde diversos profissionais aliam seus conhecimentos na tentativa de obter materiais com 
propriedades adequadas para serem aplicados como dispositivos no corpo humano. Esse 
crescimento advém da busca incessante de padrões elevados de qualidade de vida 
motivando a necessidade de alternativas para substituição e reparos de partes do corpo 
humano, conseqüência de acidentes ou doenças. 
Em 2004, os gastos do SUS com procedimento ligado à ortopedia totalizaram cerca 
de 60 milhões de reais, com 6.337 itens (exceto insumos) fornecidos por 39 empresas e 
preços de lista variando entre R$ 3,17 e R$ 48.000,00 [Rebello e Santos, 2005]. 
Em 2000, o mercado mundial de biomateriais foi estimado em 23 bilhões de dólares, 
com taxa de crescimento de 12% ao ano, no entanto, em 2005 ultrapassou os  US$ 40 
bilhões. Dentro deste mercado mundial a participação dos EUA se situa entre 35-45%, 
enquanto os países da Europa são responsáveis por cerca de 25%. Entre os itens 
comercializados o músculo esquelético foi gasto em torno de 24 bilhões de dólares em 
2005, sendo US$13,3 bilhões correspondendo ao mercado norte-americano [Soares, 2005], 








A definição estabelecida na Consensus Development Conference of the European 
Society for Biomaterials é a de que “biomaterial é todo material não vivo usado em 
dispositivo médico, ou biomédico, objetivando a interação com o sistema biológico” 
[Williams, 1987].  
 
O critério de seleção de um biomaterial é baseado na aplicação a que se destina, onde 
a sua eficiência é determinada principalmente por meio de duas características: 
biocompatibilidade e biofuncionalidade.  
 
Segundo Williams (1987) biocompatibilidade é a “habilidade de um material 
desempenhar, com uma resposta tecidual apropriada em uma aplicação específica”.  
A medida que a área de pesquisa em biomateriais foi crescendo, surgiu a necessidade 
de se redefinir os termos, buscando a interação com as áreas aplicadas. Dessa forma, a 
redefinição de biocompatibilidade ficou como: “Habilidade de um biomaterial realizar sua 
função desejada em relação a uma determinada aplicação sem causar efeitos indesejáveis 
locais ou sistêmicos, mas gerando um benefício celular ou resposta tecidual apropriada para 
uma situação específica e otimizando um desempenho clínico relevante para o sucesso da 
terapia” [Willians, 2008]. Que englobou também a biofuncionalidade, que segundo Vert et 
al.; (1992) e Marques et al.; (2002), este termo é definido como habilidade do material 
desempenhar uma função específica e apropriada dentro do organismo dependente das 
propriedades físicas, mecânicas e biológicas. 
 
Os biomateriais podem ser classificados em dois grandes grupos, (a) permanentes ou 
(b) temporários [Santos Jr., 2001]. 
a) Implantes permanentes: aqueles que devem sanar o defeito por tempo 
indeterminado e só serão removidos se houver falha ou desgaste do material do implante, 
ou se o paciente for jovem, em fase de crescimento onde é necessária a troca por implantes 
de maiores dimensões.  Como exemplos de implantes permanentes podem ser citadas as 
próteses articulares: junta de joelho, ombro, cotovelo, punho, quadril [Luciano, 2001].  
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  Os implantes permanentes quase sempre geram fenômenos crônicos de inflamações, 
sendo uma resposta tipicamente benigna a um corpo estranho, mas que podem conduzir à 
complicações clínicas mais severas, como a contração dos tecidos [Duek et al.; 2005]. 
 Apesar do uso de dispositivos metálicos dominarem o mercado e permitirem 
bons resultados clínicos através de uma fixação estável do osso, eles estão associados com 
limitações e riscos, principalmente quando utilizados em criança [Yu et al.; 1996], isto 
porque a fixação rígida em um crânio em crescimento pode levar a deformidade residual.   
Os problemas mais comuns com o uso de dispositivos metálico são: 1) deficiente 
transmissão de carga durante o processo de recuperação do osso, devido à rigidez dos 
dispositivos, cuja conseqüência é o enfraquecimento e fraturas ao longo do osso no local do 
implante [Uhthoff e Dubuc, 1971], 2) a possibilidade de reações inflamatórias por parte do 
tecido circunjacente ao implante metálico (conseqüência direta da presença por um longo 
período deste material no corpo), 3) reações alérgicas causadas por produtos de corrosão, 
[Rosenberg et al.; 1993]. Essas reações descritas acima, levam muitas vezes, à necessidade 
da remoção do implante metálico, através de uma segunda intervenção cirúrgica, após a 
consolidação óssea [Suuronen et al.; 1998].  
Existem situações onde os implantes metálicos ainda são necessários devido às 
propriedades mecânicas serem superiores, porém, observou-se que os problemas citados 
anteriormente foram minimizados ou até deixaram de existir, com a utilização dos 
implantes temporários.  
 (b) Implantes temporários: têm como objetivo reparar um defeito até que o 
processo natural de recuperação do tecido lesado tenha se completado. Dentre os materiais 
utilizados como implantes temporários, os polímeros apresentam grande potencial de uso, 
pois são, geralmente, fáceis de produzir, manusear e apresentam características mecânicas 
semelhantes aos dos materiais biológicos [Griffith, 2000]. 
Desde a década de 60, implantes temporários, obtidos a partir de polímeros, 
ganharam uma importância crescente na área médica, devido às propriedades de 
biodegradação, e biorreabsorção.  
Segundo Verte et al.; (1994) pode-se definir biodegradação como o processo de perda 
de massa, ou degradação das cadeias macromoleculares sem a eliminação dos produtos e 
subprodutos via organismo. O termo bioabsorvível é reservado para materiais poliméricos 
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sólidos ou dispositivos médicos que podem se dissolver nos fluidos corpóreos sem qualquer 
clivagem da cadeia polimérica ou decréscimo da massa molar e biorreabsorvíveis são 
materiais poliméricos e dispositivos sólidos que apresentam degradação através da 
diminuição de tamanho e que são reabsorvidos in vivo; ou seja materiais que são 
eliminados por rotas metabólicas do organismo.   
Grande variedade de dispositivos temporários vem sendo utilizado em sistemas 
biológicos, sendo que os mais empregados são obtidos a partir dos poli(α-hidróxi ácidos) 
devido aos excelentes resultados mecânicos e fisiológicos. Em função dessas 
características, esses polímeros são indicados para aplicações em dispositivo ortopédico 
[Pinto, 2007, Pezzin, 2001], suporte para cultura de célula [Barbanti, 2005], regeneração 
nervosa periférica [Barauna, 2007], regeneração tecidual guiada para periodontia [Moura, 
2007], liberação de fármaco [Ceroni Filho, 2004], arcabouços [Más et al.; 2008]. 
 
2.1.1. Poli(α-hidróxi ácidos) e biodegradação  
 
Os poli(α-hidróxi ácidos) constituem uma classe de poliésteres representados pela  
fórmula geral (-O-CHR-CO-)-n [Vert et al.;1992]. As propriedades químicas desses 
polímeros permitem a degradação hidrolítica através da esterificação, formando grupos 
terminais carboxila e hidroxila. A reação de degradação para esses polímeros está 
representada pela equação a seguir, Figura 1. 






Figura 1. Equação que representa a reação de hidrólise da ligação éster originando terminal 
carbóxi e hidróxi na cadeia polimérica [Moura, 2007]. 
 
O processo de degradação pode ser descrito em ambiente aquoso, em que a água 
penetra na amostra atacando preferencialmente as ligações químicas da fase amorfa, e 
conseqüentemente reduzindo a cadeia polimérica. Regiões cristalinas permanecem e 
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suportam temporariamente as propriedades físicas do material utilizado em um dispositivo, 
até serem atingido pela água. 
 A presença de terminais ácidos catalisa a reação de degradação. Inicialmente, este 
processo é homogêneo, gerando oligômeros em toda a extensão do material, solúveis em 
água. Os produtos presentes na superfície da matriz são difundidos para o interior da massa 
polimérica, porém, com baixa taxa de difusão o que provoca um acúmulo de ácidos, 
fazendo com que estruturas densas tenham uma erosão inicial na superfície, mas 
apresentando uma degradação mais acentuada no centro. Esse fenômeno é chamado de 
efeito autocatalítico que ocorre grandemente nos poli α-hidróxi ácidos. A degradação pode 
prosseguir por um processo biologicamente ativo (como por exemplo, nas enzimas dos 
fluidos orgânicos) ou pela simples clivagem hidrolítica passiva [Barbanti et al.; 2005]. A 
autocatálise foi avaliada inicialmente por Li (1999) onde estudou os copolímeros amorfos 
de PLDLA. Segundo os autores, após 12 semanas de degradação in vitro em tampão 
fosfato, a uma intensa degradação do interior do material.  
 
No caso do PLLA e do PGA, os produtos finais da degradação dos polímeros são 
monômeros ácidos (ácido lático e acido glicólico) que são convertidos, enzimaticamente, e 
cujos produtos participam do ciclo dos ácidos tricarboxílicos. Os produtos finais são ATP, 
água e CO2 que são excretados pelos pulmões e rins [Pezzin; 2001]. 
 
A taxa de degradação depende de muitos fatores, tais como: tamanho do dispositivo 
implantado, tipo de material, massa molar, grau de cristalinidade, mistura racêmica do 
polímero, presença de aditivos ou impurezas, porosidade, geometria, mecanismo de 
degradação (clivagem enzimática versus hidrólise), e o local do implante (subcutâneo ou 
osso). 
Hidrofilicidade e regiões amorfas permitem o melhor acesso das moléculas de água e 
com isso, uma degradação mais rápida, como por exemplo, o grupo metil do PLLA faz com 
que ele seja hidrofóbico e mais resistente à hidrólise, se degradando mais lentamente 
quando comparado ao PGA, onde o grupo metil está ausente, fazendo com que este 
polímero seja hidrofílico e assim mais susceptível a hidrólise. Vert et al.; (1994), afirmaram 
que o grau de cristalinidade determina a taxa de absorção de água pelo polímero, o que 
consequentemente irá influenciar na velocidade de degradação do material. O isômero L do 
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PLA (PLLA) é cristalino, enquanto o isômero D (PDLA) é amorfo, conseqüentemente, o 
PLLA é mais bioestável. Copolímeros obtidos a partir de ácido lático e ácido glicólico 
(PLGA), dependendo da proporção de cada monômero, são menos cristalinos, menos 
hidrofóbicos, e com isso, tendem a ter rápidas taxas de hidrólises [Rezwan, 2006].   
 
O poli(L-ácido lático) (PLLA) é  um polímero semi-cristalino, com temperatura de 
transição vítrea em torno de 57 oC e ponto de fusão entre 174 – 184 oC. O grupo metil do 
PLLA faz com que ele seja hidrofóbico e mais resistente à hidrólise. Possui propriedades 
mecânicas compatíveis com aplicações na área médica, com módulo de elasticidade e 
resistência à tração na faixa de 3.2 – 3.7 GPa e 55-60 MPa respectivamente [Zuideveld et 
al.;2006], além de ser osseoestimulador afetando a interface tecido/implante indicado para 
cicatrização de fratura [Pihlajamki et al.; 1994]   
Embora o PLLA apresente muitas vantagens, este polímero possui um longo tempo 
de degradação in vivo (2 a 5 anos), em decorrência da presença de cristalitos remanescentes 
associados à acidificação do pH local durante o processo de biorreabsorção, não permitindo 
a completa introdução desse material para uso clínico [Heidemann, 2001]. 
Estudo relata problemas com placas e parafusos de PLLA puro utilizado para fixação 
zigomática em pacientes. Análises do tecido removido mostraram partículas de PLLA 
encapsulada em um tecido fibroso denso com cristais de PLLA, apresentando reação de 
corpo estranho após três anos de implante [Bergsma et al; 1993]. O grau de cristalinidade 
gerado durante o processo de degradação in vivo, é tido como fator preponderante nas 
complicações subseqüentes. Polímeros de PLLA puros podem gerar processos de 
inflamação crônica durante o ciclo de biorreabsorção, em razão da alta cristalinidade 
[Bostman, 1991; Bos et al.;1989]. 
 
Na tentativa de solucionar o problema da elevada cristalinidade do PLLA a qual 
diminui a velocidade de degradação, pesquisas têm sido realizadas contribuindo para 
síntese de novos materiais. Uma combinação dos monômeros L-ácido lático e D,L ácido 
lático resultou no copolímero poli(L-co-D, L ácido lático) (PLDLA) (Figura 2),  que tem 
como característica ser rapidamente degradados sem gerar fragmentos cristalinos durante 




O copolimero poli(L-ácido lático-co-D, L ácido lático) (PLDLA) na relação 70/30 é 








Figura 2. Estrutura química do copolímero poli(L-co-DL-ácido lático) (PLDLA). 
Fonte: Motta, 2006. 
 
Estudo in vivo de membranas de PLDLA para regeneração nervosa periférica mostrou 
que não houve a formação de qualquer remanescente cristalino nem desenvolvimento de 
respostas inflamatórias crônicas, indicando a biocompatibilidade do PLDLA, possibilitando 
a regeneração do nervo ciático [Baraúna,2007]. Reações inflamatórias de corpo estranho e 
complicações pós-operatórias, além da queda do pH local, não foram relatadas em 
experimentos que se utilizaram ratos e coelhos [Heidemann, 2001]. Segundo Pinto (2007), 
o PLDLA possui características de biocompatibilidade e termoplasticidade, estando 
fortemente indicado como dispositivo de osteofixação. 
No entanto, em aplicações que exigem materiais flexíveis, e com certo grau de 
hidrofilicidade, as membranas de poli(L-co-D,L ácido lático) (PLDLA), muitas vezes não 
são satisfatórias pois, são completamente densas e rígidas, ou seja com alto módulo de 
elasticidade, baixo alongamento e de caráter hidrofóbico, o que  dificulta a  interação  
tecido/implante.  
 
2.1.2. Fatores que interferem na interação biomaterial/tecido 
  
As propriedades de superfícies determinam a interação entre o biomaterial e o 
ambiente biológico. Características como energia de superfície ou molhabilidade é de 
interesse significativo para aplicaçãoes biomédica involvendo interação célula/biomaterial 
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que afeta vários eventos biológicos a nível celular e sub-celular (adsorção de proteínas, 
adesão celular e espraiamento, etc.). 
Kim et al.; (2008) verificaram que a adesão e a proliferação de células de mamíferos 
foram influenciadas pela molhabilidade da superfície e segundo os autores a adesão ocorreu 
preferencialmente em superfícies hidrofílicas. As células osteoblásticas obtidas do osso 
trabecular humano, aumentaram a adesão na hidroxiapatita estequiométrica, a qual 
apresentava alta energia de superfície, comparada ao carbonato apatita tipo A, que possui 
baixa energia de superfície.  
Lim et al.; (2004) em estudo com células osteoblásticas fetais humanas, 
demonstraram que a maior adesão e proliferação ocorreram onde o substrato apresentou a 
tensão de superfície da água maior que 30 e menor que 73 dina/cm. Os autores concluíram 
que a energia de superfície e a molhabilidade afetam a ancoragem de curto período. 
FERREIRA et al. (2006), realizaram um estudo de caracterização das membranas 
de PLLA e PHBV tratadas com plasma e mostraram que havia uma melhora na 
hidrofilicidade e consequentemente uma melhora na adesão celular.  
Outro aspecto que interfere na ancoragem e adesão celular é a topografia da 
superfície, e cujas investigações ainda apresentam algumas divergências quanto à   
interação superfície/tecido em relação a superfícies rugosas e lisas. 
Estudos mostraram que a proliferação de células epiteliais é promovida quando ela 
adere à superfície lisa, regular [Hormia, 1991], e reduzida em superfície rugosa [Cochran, 
1994]. Wang e Cai (2007), estudaram filmes de PLLA obtidos por evaporação de solvente e 
modificadas por imersão em solução de NaOH. O PLLA apresentou ângulo de contato com 
a água de 80° e após o tratamento com NaOH, os valores dos ângulos foram de 68, 60 e 52° 
para os tempos de imersão de 10, 20 e 30 minutos, respectivamente. A superfície do PLLA 
relativamente lisa (rugosidade média menor que 20nm) apresentou uma superfície rugosa 
após o tratamento (40-200nm). Os autores atribuíram o aumento da hidrofilicidade e 
rugosidade à introdução de grupos polares na superfície e que a viabilidade das células 
fibroblásticas (fibroblasto L929) foi melhor no substrato tratado durante 20 minutos, o qual 




Muitas técnicas têm-se realizado no intuito de melhorar a interação implante/tecido, 
entre elas destaca-se: 
 
a) Tratamento por gás ionizante: O plasma é considerado um quarto estado da matéria e 
é composto por átomos, moléculas, íons e radicais altamente excitados, sendo obtidos a 
partir de gases excitados a estados energéticos por meio de radio freqüência, microondas ou 
descargas de elétrons. Como resultado, o processo de modificação da superfície por plasma 
é uma técnica econômica e efetiva para os materiais e está ganhando campo na área 
biomédica, tornando-se cada vez mais comum.  
O tratamento por plasma na superfície do polimero produz radicais carbônila da 
cadeia principal dos hidrocarbonetos, seguido pela formação de hidroperóxido instável, 
onde é facilmente decomposto para produzir vários grupos funcionais baseados em 
oxigênio (grupos hidroxil, éster, acido carboxílico, éster carboxílico) pela reação com 
oxigênio do reator ou do próprio ar [Kim, 2008]. 
A grande vantagem desta técnica é a capacidade de modificação da superfície 
tornando-a mais biocompatível ou mimetizando melhor o tecido sem alterar suas 
propriedades [CHU et al.; 2002]. 
Apresenta como desvantagema fácil remoção dos grupos funcionais na superfície 
por extração física, valendo apenas para curto período.  
   
b) Enxertia: Embora várias tecnologias tenham sido empregadas para melhorar as 
características da superfície do material, enxertia é altamente empregado na tecnologia de 
modificação de superfície. Polimerização por enxertia é um atrativo no qual um monômero 
desejado pode ser enxertado dentro de uma superfície com ligações covalentes o qual rende 
excelente estabilidade [Kang et al.;1997.  
Esta técnica introduz grupos funcionais para superficie por reações químicas entre a 
camada graftada e o substrato. O grupo carboxil é um dos melhores grupos funcionais, onde 
as ligações químicas são produzidas entre os grupos amino das proteínas e carboxil do 
grupo funcional. O ácido acrílico é comumente empregado nos processos de enxertia. 
Construção de superfícies polianiônicas enxertado com poli(ácido acrílico), resulta 
em melhorias na biocompatibilidade [Cheng & Teoh, 2003] . 
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Depois de certo ponto, o continuo aumento de grupos funcionais em uma área pode 
levar a superlotação de grupos funcionais o qual pode reduzir a imobilização dos 
componentes bioativos, se os componentes bioativos estão repletos podem reduzir 
bioatividade [Goddard & Hotchkiss, 2007].     
 
c) A adição de moléculas de baixa massa molar que atuam como plastificantes: têm 
sido adicionadas à matriz polimérica, buscando melhorar a flexibilidade dos dispositivos e 
a interação celular. [Maluf-Meiken et al.; 2006].  
Luciano (1997) observou que o plastificante trietil citrato de sódio, modificou as 
propriedades físicas e a interação biológica do implante de PLLA. Sugeriu, ainda, que 
pequenas variações nas concentrações do plastificante, influenciaram a interação tecido-
implante. 
Maluf-Meikemn et al.; (2006) concluiram que o PLLA plastificado com 7% de  
trietilcitrato não provocou reações inflamatórias exacerbadas, e nenhuma formação de 
tecido neoplásico foi observado durante os 180 dias de implante. Segundo os autores, isto 
se deve ao fato da presença de plastificante reduzir a rigidez do polimero e o tempo de 
degradação. Estudos de membrana de PLLA, sem a adição de plastificante, tem reportado a 
formação de tecido neoplásico no local implantado [Nakamura, 1993]  
Ljuungberb & Wesslén (2003) mostraram que o  plastificante citrato tributil 
diminuiu a temperatura de transição vítrea do PLLA, produzindo material homôgeneo e 
flexivel. Scapin et al.; (2003), examinaram a degradação de membranas de PLLA contendo 
diferentes concentrações de plastificante trietilcitrato. As membranas de PLLA foram 
implantados subcutâneamente em ratos Wistar e removidos em 2, 14 e 60 dias após o 
implante Através da microscopia eletrônica  de varredura, verificou-se  que membranas 
porosas degradaram mais rapidamente, e permitiram maior infiltração das células no 
processo de degradação polimérica. O plastificante afeta a porosidade, flexibilidade do 
implante sem comprometer a biocompatibilidade do polímero. 
Scapin et al.; (2003) comprovaram por meio de estudo in vivo, que a adição do tri-
etil-citrato como plastificante nas membranas, não provocou processos inflamatórios 
graves, tampouco formação de tecido neoplásico. 
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O policaprolactona Triol também tem sido utilizado como plastificante. Trata-se de 
um poliéster alifático de baixa massa molar, obtido pela abertura do anel do e-caprolactona, 
apresentando três grupos OH na molécula do monômero terminal da cadeia polimérica 







Figura 3.Estrutura química da poli(caprolactona triol) (PCL-T).                                         
Fonte: www.perstorpcaprolactones.com 
  
Os plastificantes adicionados aos polímeros atuam como solvente, provocando a 
separação entre as macromoléculas, e assim, a dissolução. O efeito final é a diminuição da 
energia necessária para os movimentos moleculares, caracterizando então a flexibilidade, 
porém, é necessário que o plastificante tenha afinidade química com o polímero. A 
compatibilidade é função da atração relativa entre o polímero e o plastificante         
[Rabello, 2000]. Entretanto pode haver a separação de fases, devido à cristalização do 
plastificante, que é função da temperatura e ocorre quando quantidades excessivas são 
adicionadas, normalmente acima do limite de solubilidade. 
        
Méier et al.; (2004) adicionaram o PCL-T (300 g.mol-1) como agente plastificante do 
acetato de celulose e concluíram que houve uma redução significativa na Tg do acetato, o 
qual, inicialmente, apresentava uma Tg de 190°C e com 50% de PCL-T apresentou uma Tg 
de 105 °C. Outra mudança observada com a adição do PCL-T, foi nos valores do módulo 
de elasticidade. O acetato de celulose que possuía módulo de elasticidade de 2,47  MPa, 
após adição de 10, 20 30, 40 e 50%  de PCL-T, o módulo de elasticidade atingiu valores de 
2,15; 1,57; 1,09;  0,89 e 0,62 MPa, respectivamente. Através das análises de infravermelho 
por transformada de Fourier foi possível confirmar as interações entre os componentes 
através da ligação de hidrogênio entre o acetato de celulose e o PCL-T.  
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Schimidt et al.; (2005) observaram que a adição do PCL-T acima de 9% atuou como 
plastificante no sistema com proteína isolada de soja (SPI)/dodecilsulfato de sódio 
(SDS)/PCL-T, diminuindo a Tg do SPI. Para o sistema SPI/SDS (94/06), o valores da 
resistência a tração, alongamento na ruptura e o módulo de elasticidade foram, 
respectivamente, de 19(± 3)MPa, 2.6 (± 0,9)% e 1188 (± 159)MPa e para o sistema 
SPI/SDS/PCL-T (85/06/09) os valores foram de 11 (± 3)MPa, 10,4 (± 8,7)% e                        
982 (± 235)MPa, respectivamente. Para o sistema 39/22/39 pode-se observar a influência           
do PCL-T, onde a resistência à tração foi de 4 MPa , o módulo de elasticidade igual a                  
48 (± 15)MPa e o alongamento na ruptura foi de 135,4 (± 32,1)%. De acordo com os 
autores um plastificante efetivo facilita a mobilidade molecular e diminui a fricção interna 
entre as cadeias do polímero. 
Meier et al.; (2004) estudaram o perfil de permeação do paracetamol através de 
membranas de acetato de celulose plastificada com poli(caprolactona triol), e concluíram 
que a permeação do paracetamol era dependente da concentração do plastificante. A 
presença de plastificante reduz a interação polímero-polímero, aumentando a mobilidade da 
cadeia polimérica, e conseqüentemente a permeação do paracetamol. 
 
2.1.3. Aplicações dos biopolímeros na área médica 
 
 Os polímeros biorreabsorvíveis têm sido utilizados como dispositivos 
cirúrgicos em uma vasta área de aplicação como na ortopédica, regeneração guiada de 
tecido, arcabouços entre vários itens. A seguir são relacionadas algumas aplicações destes 
materiais: 
 
2.1.3.1. Regeneração Guiada de Tecidos 
  
A regeneração óssea guiada (ROG), um método efetivo na regeneração dos 
ligamentos periodontais, sendo um procedimento auxiliar na reconstrução dos defeitos 
ósseos. Para a realização da técnica da ROG, é de suma importância a utilização de 
membranas, sendo que as mesmas servem de barreiras físicas, indispensáveis para a criação 
de espaço adequado e proteção contra células epiteliais [Buser et al.; 1996]. Inicialmente, 
as membranas servem como protetoras do coágulo sanguíneo que se forma em meio ao 
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defeito, sendo este importante uma vez que atua como matriz, onde os osteoblastos se 
depositarão e promoverão a neoformação óssea [Spiekermann, 1995].   Pineda et al.; 
(1996), implantaram membranas de PLA com poros de vários tamanhos em 15 coelhos para 
cobrir um largo defeito ósseo de 10 mm, criado propositadamente. Radiografias pós-
implante revelaram um hematoma na região do defeito que foi desaparecendo à medida que 
a formação de um novo tecido ósseo foi ocorrendo, independentemente do tipo de 
membrana utilizada. O autor concluiu que a função primária das membranas usadas para 
cobrir defeitos ósseos é a de preservar componentes osteogênicos presentes no espaço sob a 
membrana e garantir o crescimento das células na cavidade medular. 
 
2.1.3.2. Engenharia de Tecidos 
 
A engenharia de tecido consiste na regeneração de órgãos e tecidos vivos, através do 
recrutamento de tecido do próprio paciente, que são dissociados em células e cultivadas 
sobre suportes biológicos ou sintéticos, conhecidos como arcabouços [Barbanti et al.; 
2005]. 
Para que haja o crescimento celular é desejável o uso de dispositivo tri-dimensional, 
poroso e estável mecanicamente, onde possa ocorrer a regeneração natural do tecido. Uma 
estrutura de poros distribuídos uniformemente e interconectados deve ser formada tornando 
possível a distribuição celular através do dispositivo, organizando assim, uma rede de 
constituintes teciduais. O tipo de rugosidade também determinará o número e tipos de 
ancoragens focais das células com seu substrato. Observa-se que em superfícies rugosas, as 
células formam camadas que cobrem os vales entre os picos. Os biopolímeros a partir 
poli(α-hidróxi ácidos) tem se destacado nesta área. 
Células osteoblásticas cultivadas em filmes de PLLA, PGA E PLGA mostraram um 
padrão de adesão e espalhamento celular bastante satisfatório, além de apresentarem a 
capacidade de crescer e proliferar sobre o substrato. As células sobre estes polímeros 
demonstraram um aumento da atividade da enzima fosfatase alcalina (marcador de 
diferenciação e atividade óssea e  na síntese de colágeno I) (Ishaug, 1997). Gugala et al. 
(2004); estudaram a adsorção de proteínas sobre a atividade de osteoblastos cultivados por 
três semanas sobre membranas porosas e não porosas de PDLA. Eles observaram que 
inicialmente a presença de poros não influenciou a adsorção protéica, porém, no decorrer 
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do tempo, a quantidade de proteínas, a taxa de fosfatase alcalina e o volume de células 
aumentaram mais nas membranas porosas do que nas não porosas.  
 
2.1.3.3. Curativo para pele 
 
Feridas na pele resultantes de queimaduras, doenças congênitas ou adquiridas são 
bastante perigosas para o paciente, particularmente nos casos em que a área atingida é 
extensa, uma vez que o ferimento está sujeito à invasão de bactérias e à perda de fluidos 
corpóreos, sendo necessário o rápido e efetivo recobrimento da ferida para o tratamento da 
enfermidade [Wise, 1996]. Durantes anos, o tratamento baseava-se em transplante de pele, 
contudo, isso é inviável em casos onde a área da ferida é muito grande, devido a falta de 
doadores, à rejeição do material implantado.  Estas dificuldades tornaram necessário o 
estudo de materiais alternativos para proteção e cicatrização da pele, sendo importante que 
esses materiais sejam atóxicos, flexíveis e capazes de aderirem adequadamente à área 
afetada, diminuindo a perda de fluidos e eletrólitos, protegendo contra a proliferação de 
micróbios e promovendo a cicatrização. Estudo in vivo recente, com poli(acido lático-co-
ácido glicólico)  com e sem plastificante, mostrou resultado promissor nesta área. De 
acordo com os resultados in vivo, houve uma rápida degradação do polímero em contato 
com a pele sem causar inflamações agudas e o polímero protegeu a área ulcerada da ação 
de agentes externos. A cicatrização da ferida foi mais rápida na presença da membrana, 
mostrando que as mesmas podem ser potencialmente utilizadas como curativo para pele 
[Rezende et al.; 2005]. 
 
2.1.3.4. Ortopedia   
 
Nas ultimas décadas os biomateriais tem sido extensivamente utilizado em aplicações 
ortopédicas tais como substituição óssea, reparo de fratura óssea (incluindo fixação de 
ligamento), cartilagem, menisco, disco intervertebral, sendo encontrados na forma de 
parafuso, pinos, “rods”, suturas, placas [An et al., 2000].  
Apesar das fixações metálicas utilizadas nos tratamentos de fraturas ósseas serem um 
procedimento bem sucedido, o osso cortical e o metal possuem propriedades mecânicas 
bem diferentes, o que causa uma deficiente transmissão de carga durante o processo de 
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recuperação do osso, devido à rigidez das placas metálicas que previne a formação de calos 
e priva o osso da solicitação mecânica devido a grande diferença de rigidez entre o osso           
(E = 1-30 GPa) e os metais (E = 100-200 GPa), cuja conseqüência é o enfraquecimento  e 
fraturas ao longo do osso no local onde estava presente o dispositivo [Tormala et al.; 1991].   
Dispositivos poliméricos biorreabsorvíveis têm sido utilizados e experimentados em 
vários aspectos das cirurgias ortopédicas, quando utilizados, o local da fratura recuperada 
desenvolve uma resistência comparável àquela do osso original, pois ocorre uma redução 
gradual da resistência do implante, devido à reabsorção, transferindo uma porcentagem 





































Neste capítulo, será abordada a metodologia empregada ao longo do desenvolvimento 
deste trabalho, que envolve a obtenção das membranas de poli(L-co-DL-ácido lático) com 
poli(caprolactona triol) (PLDLA/PCL-T)  por evaporação de solvente. As amostras foram 
caracterizadas quanto às propriedades térmicas, mecânicas e morfológicas. Para um melhor 
entendimento do processo da degradação hidrolítica, as membranas foram degradadas em 
solução tampão fosfato e avaliadas por métodos de análises térmicas, morfológicas e por 
cromatografia de permeação em gel. A adesão celular e a atividade metabólica dos 
osteoblastos foram estudadas in vitro. Para concluir realizou-se um estudo in vivo das 
membranas no intuito de analisar a biocompatibilidade do material. 
 
 Tanto o estudo in vitro das culturas de células como o estudo in vivo foram realizados 
em parceria com o Laboratório de Biomateriais, do Centro de Ciências Médicas e Biológicas 
da Pontifícia Universidade Católica (PUC), Sorocaba, São Paulo.   
 
A Figura 4 mostra de um modo resumido um organograma para um melhor 
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O poli(L-co-DL, ácido lático) (70:30) PLDLA, foi sintetizado nos laboratório da 
PUC/ Sorocaba, com massa molar média de 265028 g.mol-1. A poli(caprolactona triol) , 
(PCL-T), cujo nome químico é 2-oxepanona, polímero com 2-etil-2-(hidroximetil)-1,3-
propanodiol, foi fornecida pela Solvay (CAPA 3091), com massa molar média                  
de  900 g.mol-1.  
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3.2. Preparação das membranas 
 
3.2.1. Evaporação de solvente 
 
 Foram obtidas amostras de PLDLA/PCL-T por evaporação de solvente a temperatura 
ambiente, nas composições (0/100), (90/10), (70/30), (50/50) % (m/m). O PLDLA e o 
PCL-Triol foram dissolvidos em clorofórmio (Merck, Alemanha) obtendo-se soluções 10% 
(m/m), e mantidas em agitador magnético por 12 horas, até completa homogeneização. As 
soluções foram vertidas em um molde de vidro (50x50x5mm) e colocadas em uma câmera 
para evaporação do solvente por 24 horas. Os filmes foram secos em uma estufa a vácuo 
durante 24 horas e armazenados em um dessecador.  
 
3.3. Caracterização do PLDLA/PCL-T obtido por evaporação de solvente 
 
3.3.1. Análise dinâmico-mecânica (DMA) 
 
 As análises de DMA foram realizadas utilizando o equipamento da marca 
NETZSCH-Análises dinâmica-mecânico-242. As amostras foram submetidas à deformação 
senoidal de 240µm de amplitude a uma freqüência constante de 1,00 Hz na faixa de -100 a 
200oC, a uma taxa de aquecimento de 5 oC. min-1, usando um sistema de tração conforme a 
norma ASTM D 4065-2001. 
 
3.3.2. Calorimetria exploratória diferencial (DSC) 
 
As análises de DSC foram realizadas em um equipamento modelo 2920 da TA 
Instruments. Amostras pesando aproximadamente 7-10 mg foram seladas em panelinhas de 
alumínio e aquecidas de 25°C a 200 °C a uma taxa de aquecimento de 10°C.min-1 (primeiro 
aquecimento), e mantidas a esta temperatura por 5 min. Subsequentemente elas foram 
resfriadas a -100 a uma taxa de 10°C.min-1 e mantidas nessa temperatura por 5 min. Após, 
foram aquecidas novamente ate 200°C a uma taxa de 10°C/min sob atmosfera de       
nitrogênio. 
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3.3.3. Espectroscopia na região do infravermelho com transformada de Fourier 
(FTIR). 
 
As análises de FTIR foram realizadas em um equipamento Perkin-Elmer Spectrum 
One. Para caracterização das membranas de PLDLA/PCL-T, a análise foi realizada por 
espectrometria de reflexão total atenuada de 4000 a 400 cm-1, 256 scans [Motta, 2006].  
 
3.3.4. Ângulo de contato 
 
A análise foi realizada no LaPTec (UNESP-Sorocaba) As medidas de ângulo de 
contato foram obtidas empregando-se o goniômetro (Ramé-Hart 100-00) operando em 
temperatura ambiente. Os ângulos de contato do lado direito e esquerdo da gota foram 
calculados automaticamente, por meio de software RHI 2001 Imaging Software instalado 
em um computador, acoplado ao equipamento. Foram realizadas medidas de ângulo do lado 
direito e esquerdo de três gotas. Amostras de 30 mm de comprimento e 20 mm de largura 
foram colocadas na base do aparelho. Uma gota de água de 0,2 mL foi colocada sobre a 
superfície da amostra com auxílio de uma seringa e a imagem da gota foi capturada por 
uma  câmera digital em intervalos de 0,5 s. Os valores do ângulo de contato representam a 
média dos ângulos das 3 repetições que foram obtidos por somatória e divisão do ângulo 
direito e esquerdo de cada gota com a superfície do filme. Medidas de ângulo de contato 
também foram empregadas para avaliação da energia de superfície das amostras. Isto foi 
feito medindo-se o ângulo (θ) para um líquido polar (água) e um apolar (diiodometano) 
utilizando o método harmônico [Wu, 2003]. 
 
3.3.5. Ensaio mecânico de Tração 
 
As membranas de PLDLA/PCL-T nas composições (100/0), (90/10), (70/30), (50/50)% 
(m/m) com cerca de 13,01 mm  (± 0,45) mm de largura por 0,28 mm (± 0,45) de espessura 
foram submetidas a ensaios de tração em um equipamento servohidráulico da Testar II, 
modelo 810, do fabricante MTS, célula de carga com capacidade de 1kN e velocidade de       
50 mm.min-1 utilizando a norma ASTM D882-02. As amostras foram submetidas a 5 ensaios 
nas mesmas condições de umidade (50%)  e temperatura (25°C ± 2). 
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3.3.6. Microscopia eletrônica de varredura (MEV) 
 
As amostras das superfícies superiores e das fraturas (obtidas em nitrogênio líquido) 
das membranas foram metalizadas com ouro (Sputter Coater BAL-TEC SCD 050) e 
analisadas em um microscópio eletrônico de varredura (JEOL JXA 860) operado a 10kV. 
3.3.7. Microscopia de força atômica (MFA) 
 
Foi utilizado um microscópio modelo Autoprobe CP da marca Thermomicroscopes, 
operando no modo de não-contato, sob condições ambientais (25 °C e umidade relativa de 
50 %). As imagens topográficas foram obtidas utilizando ponta UL 2.0 de silício e 
freqüência de ressonância de aproximadamente 83 kHz. A velocidade de varredura foi de 
3lps. Para obtenção do valor da rugosidade e do tamanho dos poros utilizou-se um software 
IP (Imagens Process) 2.0. 
 
3.4. Estudo da degradação in vitro das membranas de PLDLA/PCL-T obtidas 
por evaporação de solvente 
 
As membranas de PLDLA/PCL-T nas composições 100/0, 90/10, 70/30 e 50/50 
foram colocadas em tubos de ensaios com tampa rosqueada, previamente esterilizados com 
álcool 70%, contendo solução tampão fosfato (PBS) pH 7,4 a 37 ± 1°C, sendo retiradas 
após 4, 8, 12 e 24 semanas, lavadas com água destilada e seca sob vácuo, durante 48 horas. 
Depois de secas as amostras foram caracterizadas pelas técnicas descritas a seguir:  
 
3.4.1. Calorimetria exploratória diferencial (DSC) 
 
As condições de análise de DSC são as mesmas descritas na secção 3.3.2. 
3.4.2. Análise termogravimétrico (TGA) 
 
Utilizada para avaliar o grau de degradação da membrana. Através desta análise é 
possível observar a temperatura onde se inicia o estágio de perda de massa, além das 
derivadas onde obtém-se a máxima degradação. As amostras foram aquecidas de                      
25 a 450 oC a 10oC. min-1, sob atmosfera de nitrogênio.  
 23
3.4.3. Cromatografia de permeação em gel (GPC) 
 
As massas molares numérica média (Mn), mássica (Mw) e o índice de polidispersão 
(IP) foram obtidos em um cromatógrafo de permeação em gel (GPC) da marca Waters, a 
temperatura de 25oC e coluna C18 da Waters, utilizou-se o  tetrahidrofurano (THF) como 
fase móvel, numa concentração de 20 mg.mL-1. Os padrões utilizados para calibração da 
curva foi o poliestireno, utilizando o detector de índice de refração Waters 410 [Motta, 
2006].  
 
3.4.4. Ensaio mecânico de Tração 
 
As condições de ensaio foram as mesmas descritas na seção 3.3.5.  
3.4.5. Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) 
As condições de análise de MEV são as mesmas descritas na secção 3.3.6. 
 
3.5. Estudo in vitro da cultura de células 
 
O trabalho foi realizado no Laboratório de Biomateriais, do Centro de Ciências Médicas 
e Biológicas da PUC-SP sendo parte do trabalho da iniciação cientifica da aluna Larissa 
Coppini . 
Este estudo trouxe informações sobre a adesão celular, e a atividade metabólica dos 
osteoblastos cultivados de acordo com o seguinte procedimento: 
   
3.5.1. Obtenção das culturas primárias de osteoblastos de calota craniana de 
ratos 
 
Para este procedimento, foram utilizados 2 ratos Wistar machos com idade 
aproximada de 20 dias, sacrificados por deslocamento cervical seguido de decapitação.  
Através de uma abertura na região cranial expõe-se a calota craniana, sendo estas retiradas 
e mantidas em meio de cultura DMEM (Meio Eagle Modificado por Dulbecco - Nutricell) e 
0,2M de L-glutamina (Sigma), adicionado de gentamicina (40 mg/ml - Sigma). Em 
ambiente estéril, os tecidos moles adjacentes às calotas foram cuidadosamente retirados, 
sendo posteriormente fragmentadas e submetidas à digestão enzimática, para extração 
celular em meio DMEM e 1mg/mL de colagenase tipo IA (Sigma) e tripsina durante 2 
horas a 37 °C sob agitação. Seguindo-se a centrifugação em três etapas de 10 minutos a 
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1200 rpm, com subseqüente ressuspensão em meio DMEM contendo 10% de soro fetal 
bovino (SFB) e gentamicina. Para a extração celular das calotas cranianas foi usado um 
método modificado de Góes et al.; (2006). Após a centrifugação foi realizada a 
quantificação da viabilidade celular com emprego do corante vital azul de Tripan em 
câmara hemocitométrica (Neubauer) e depois células da linhagem osteoblástica foram 
mantidas em frasco para cultivo celular de 25 cm2 (TPP). As trocas de meio de cultura 
foram realizadas a cada 48 horas com monitoramento diário dos cultivos celulares em 
microscópio invertido Eclipse TS 100 (Nikon). 
 
3.5.1.1. Teste de citotoxicidade direta 
 
 
Para a análise da citotoxicidade direta utilizando o método de Mosmann (1983), as 
membranas, são colocadas no fundo de placas de cultura com 96 poços (Corning/Costar 
Corporation, Cambridge, MA, USA), assim como, discos de látex. A própria placa de 
poliestireno foi utilizada como controle negativo e os discos de látex como controle 
positivo, nos ensaios para determinar citotoxicidade dos suportes. Todos os poços 
receberam 105 células/ml de meio de cultura DMEM com 10% de soro fetal bovino. As 
placas foram incubadas durante 24 horas em estufa de CO2 a 37°C. Após a incubação o 
meio foi retirado e os poços lavados rapidamente com o mesmo meio de incubação. Após a 
lavagem, adiciona-se a cada poço 100µl de meio fresco e 50 µl de meio contendo MTT 
(5mg/ml), seguindo-se um período de incubação de 4 horas. Após esse tempo, os 150 µl 
contendo MTT foram substituídos por uma solução de 200 µl de DMSO (dimetil sufóxido) 
e 25 µl de tampão Glicina/Sorensen. Em seguida, 180 µl das soluções contidas nos poços 
foram transferidas para uma nova placa, e a absorbância de 3-(4,5-dimetiltiazol-2-il)-2,5 
difenil brometo tetrazolium (MTT),  é lida em leitor de microplacas Multiskan Bichromatic 
Version 1.06 com emprego de comprimento de onda de 540 nm. 
3.5.1.3. Adesão celular em membranas de PLDLA/PCL-T  
 
Para a análise da adesão celular (método de Mosmann (1983)), as membranas, foram 
colocadas no fundo de placas de cultura com 96 poços (Corning/Costar Corporation, 
Cambridge, MA, USA). Além das membranas poliméricas foram utilizados 
respectivamente discos de teflon e a própria placa de poliestireno como controles negativos 
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e positivos nos ensaios de adesão. Todos os poços receberam 100µl de meio de cultura 
DMEM com 10% de soro fetal bovino, sendo incubados durante 24 horas a 37°C em 
atmosfera saturada de vapor e 5% CO2. Após a incubação o meio foi retirado e inoculado 
100µl de suspensão celular (105 células/ml), em meio DMEM com 10% de SFB por poço, 
incubando-se por mais 2 horas nas mesmas condições. 
Após cultivo, o meio foi retirado e os poços lavados novamente com o meio e em 
seguida adicionado 100µl de meio cultivo contendo 50 µl de 3-(4,5-dimetiltiazol-2-il)-2,5 
difenil brometo tetrazolium (MTT) (5mg/ml) incubando-se nas mesmas condições de 
cultivo durante 4 horas. Após este tempo, foi adicionado em cada poço 200 µl de DMSO e 
25 µl de tampão Glicina/Sorensen. Em seguida, alíquotas 180 µl das soluções contidas nos 
poços foram transferidas para uma nova placa. A absorbância nas alíquotas foi medida em 
um leitor de microplacas Multiskan Bichromatic Version 1.06, utilizando-se comprimento 
de onda de 540 nm.  
 
3.5.1.4. Análise Citoquímica 
 
A análise citoquímica, mostrou a atividade metabólica das células cultivadas nos 
polímeros
.
 Para obtenção do material que foi utilizado para as colorações, células da 
linhagem osteoblástica, cultivadas sobre as membranas de PLDLA/PCL-T nas 
concentrações (100/0), (90/10), (70/30) (m/m) %; permanecendo em cultura até os tempos 
desejados, sendo estas mantidas em meio de cultura DMEM com 10% de soro fetal bovino. 
As placas foram incubadas em estufa de CO2 a 37°C, sendo o meio de cultura trocado 
sempre que ocorreu acidificação do mesmo. Após 24, 72 e 168h de cultura, as amostras 
foram fixadas, desidratadas em uma série crescente de etanol e coradas com Azul de 
Toluidina (AT) (um corante básico que pode corar grupos aniônicos), e com Xylidine 
Ponceau (XP) (corante aniônico que cora grupos catiônicos). As amostras para AT foram 
fixadas durante 1 min com Metanol/Ácido acético 3:1 e as amostras para XP foram fixadas 
com Formol 10%. Posteriormente as amostras foram lavadas uma vez com Metanol e 
cobertas com seus respectivos corantes, agindo por 15 min, lavadas com água ultra pura 
utilizando-se três banhos de 5 min cada, preenchendo o volume total dos poços. As 
amostras foram retiradas da placa e colocadas, sobre papel filtro, para secar.  Após secas, as 
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membranas foram montadas com Entelan para observação ao microscópio óptico com luz 
polarizada (Eclipse E800 – Nikon). Todos os experimentos foram realizados em duplicata. 
3.5.1.5. Mineralização por Von Kossa 
 
Células da linhagem osteoblástica a uma densidade de aproximadamente 2x104 
células/mL, foram lançadas sobre as membranas PLDLA/PCL-T nas composições 100/0, 
90/10 e 70/30, os quais estavam em placas de 96 poços, permanecendo em meio de cultura 
DMEM com 10% de SFB, 40 mg/mL de gentamicina, 50 µg/mL de L-ácido ascórbico,           
10 nM dexametasona (fator de diferenciação), 10 mM de β-glicerofosfato e 0,7 mM de 
cloreto de cálcio (substrato de mineralização) por 21 dias. As placas foram incubadas em 
estufa de CO2 a 37°C, sendo o meio de cultura trocado diariamente. Após 21 dias de 
cultivo, as amostras foram fixadas, desidratadas por uma série crescente de etanol e fixadas 
com Formol 10%. Adicionou-se nitrato de prata (5%) por 1 h. Após as amostras foram 
lavadas com água destilada e depois submetidas a safranina por 1 min, sendo após lavadas 
com água ultrapura utilizando-se três banhos de 5 min cada, preenchendo-se o volume total 
dos poços (SANTOS et al.; 2004). As amostras foram então retiradas da placa e colocadas 
sobre papel filtro para secar. Após secas, as amostras foram montadas em lâminas para 
microscopia com Entelan, para observação e análise das imagens obtidas ao microscópio 
óptico (Eclipse E800 – Nikon) e fotografadas em câmera (FDX-35 – Nikon) acoplada ao 
microscópio. 
 
3.5.2 . Espectrometria por energia dispersa (EDS) 
 
As células da linhagem osteoblástica foram cultivadas por um período 21 dias sobre 
as membranas, sendo o número de células e condições de cultivo os mesmo que foram 
empregados nos testes de adesão e citotoxicidade. Após estes períodos, as amostras foram 
fixadas durante 1 hora a temperatura ambiente em solução fixadora contendo 
paraformaldeído 2,5%, glutaraldeído 2,5% (Sigma), ácido pícrico 0,06%, ácido tânico 1% 
dissolvidos em tampão fosfato 0,1 M, pH 7,4. Posteriormente as amostras foram pós-
fixadas com tetróxido de ósmio 1% (Sigma) e desidratadas em etanol em concentrações 
crescentes. As amostras forma levadas para o Laboratório de Microscopia Eletrônica do 
Instituto de biologia da Unicamp e secas em Ponto Crítico (Balzers CTD 030), recobertas 
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por ouro (Balzers SCD 050) e observadas em microscópio eletrônico de varredura (JEOL 
JSM-5800 LV) a 10kV. Para a identificação e quantificação de minerais presentes nas 
diferentes condições experimentais, as amostras foram submetidas à análise da 
espectrometria dispersiva com a utilização de sonda de microanálise em microscópio JEOL 
JXA-840A (Electron Probe Microanalyzer) obtidas no Laboratória de Microscopia 
eletronica da Faculdade de Engenharia Mecânica da Unicamp. 
 
3.6. Estudo in vivo das membranas PLDLA/PCL-T na composição 100/0 e 
90/10 
 
Neste trabalho foram utilizados ratos Wistar do sexo masculino e feminino, que 
foram escolhidos aleatóriamente com idade não muito além de 3 meses e pesando 
aproximadamente 300 gramas. Esses animais foram obtidos do Biotério da Pontifícia 
Universidade Católica de São Paulo, no Centro de Ciências Médicas e Biológicas de 
Sorocaba. Eles permaneceram no biotério recebendo ração comercial e água “ad libitum” e 
mantidos em regime de claro-escuro correspondente a 12 horas e temperatura de cerca de 
22 ± 2°C. 
 
3.6.1. Preparação e implante das membranas 
 
As membranas de PLDLA/PCL-T nas composições 100/0 e 90/10, obtida por 
evaporação de solvente foram imersas em etanol (70%) (esterilização) e secas a vácuo, e 
posteriormente implantadas no tecido subcutâneo dorsal de cada rato (n=6) sendo que, para 
cada tempo estudado (1, 3, 7, 15, 30 e 60 dias) em três ratos foi implantada a membrana 
100/0 (PLDLA) e nos outros três implantou-se a de composição 90/10 (PLDLA/PCL-
Triol). Os animais foram submetidos à anestesia geral com uma solução de Ketamina 10% 
(100mg/kg) e Cloridrato de Xylazina 2% (6mg/kg). Logo após este processo, os animais 
permaneceram em decúbito ventral, prosseguindo-se com tricotomia do dorso próximo a 
região cervical. Em seguida fizeram-se duas incisões laterais de cerca de 1 cm de 
comprimento, com auxílio de um bisturi, onde foi inserida a tesoura para divulsionar o 
subcutâneo. Na lesão esquerda, implantaram-se as membranas em forma de disco de 6mm 
de diâmetro e na lesão direita da coluna vertebral, deixou-se uma área cruenta para o  
 28
controle (Figura 5(a)). Após a implantação foi realizada a sutura com fio de nylon 5-0 











                           (a)                                                                      (b) 
Figura 5. Procedimento cirúrgico: (a) Implante da membrana de PLDLA/PCL-T,                     
na posição direita local para o implante e a esquerda área de controle (b) procedimento de 
sutura.  
 
Os ratos foram observados diariamente para a avaliação de suas condições de saúde e 
comportamento, permanecendo em suas gaiolas. Após o final do tempo sugerido para cada 
tratamento os animais foram sacrificados, sendo que, previamente foram submetidos à 
anestesia geral com uma solução de Ketamina 10% (100mg/kg) e Cloridrato de Xylazina 
2% (6mg/kg), após o efeito do anestésico, aplicou-se 0,5 ml de tiopental (5% m/v) na 
região intraperitoneal do animal. 
Após nova tricotomia, quando necessário, retirou-se o material através da orientação 
da cicatriz do implante (quando visível) e da impressão da membrana na pele do animal. Os 
segmentos de tecido abrangendo toda região do implante foram fixados em formol 10% e a 
seguir foram realizados os procedimentos histológicos. 
3.6.2. Procedimento histológico 
 
O processamento histológico consistiu inicialmente na fixação do material em formol 
10% por um período de 24 horas a 4ºC. Após a fixação, as amostras foram seccionadas, 
identificadas e colocadas em uma seqüência de três cubas, contendo álcool etílico 80%, 
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90% e álcool absoluto (100%), onde permaneceram por 30 minutos em cada cuba (processo 
de desidratação). A seguir foram transferidos para o xilol I, II onde permaneceram por mais 
30 minutos em cada solução. Os materiais foram banhados em parafina (Histosec-Merck) I 
e II pelo período de 30 minutos. Em seguida os fragmentos foram incluídos em formas com 
parafina. Após gelados, e devidamente identificados, os blocos foram colocados em 
micrótomo (Leica RM 2245) devidamente regulado, para efetuação de cortes de espessura 
de 4µm. As fitas obtidas foram introduzidas no banho histológico e “pescadas” com uma 
lâmina de vidro. As lâminas, a seguir, foram introduzidas em estufa, à temperatura de 60 
graus centígrados, e isso possibilitou a retirada do excesso de parafina contida nos cortes 
histológicos. Finalizando, todas as lâminas, de todos os tratamentos, foram montadas e 
coradas com HE (hematoxilina e eosina), e nos tempos 30 e 60 dias que além de terem sido 
corados com H.E, também foram corados com Tricrômio de Masson. 
 
3.6.2.1. Análise Histológica 
 
As amostras foram montadas em lâminas para microscopia com Entelan, para 
observação e análise das imagens obtidas ao microscópio óptico (Eclipse E800 – Nikon) e 
fotografadas em câmera (FDX-35 – Nikon) acoplada ao microscópio, para análise 













Resultados e discussões 
 
4.1. Caracterização das membranas de PLDLA/PCL-T obtidas por evaporação 
de solvente  
 
4.1.1. Análise Dinâmico-mecânica (DMA) 
 
A análise dinâmico-mecânica (DMA) tem como principal objetivo relacionar as 
propriedades macroscópicas, tais como as propriedades mecânicas, às relaxações 
moleculares associadas às mudanças conformacionais e as deformações microscópicas 
geradas a partir de rearranjos moleculares [Cassu e Felisberti, 2005].  
Os polímeros apresentam relaxações que são características das fases, por exemplo, 
um material amorfo apresenta a temperatura de transição vítrea, a temperatura denominada 
Tg  ou Tα, que é a temperatura na qual as cadeias passam do estado vítreo a viscoelástico. A 
faixa de temperatura na qual esse processo ocorre depende de vários fatores, tais como 
composição da mistura, flexibilidade das cadeias, massa molar do polímero, presença de 
plastificante, cristalinidade, etc.  
 
Neste estudo as análises de DMA foram realizadas em membranas de PLDLA/PCL-T 
nas composições 100/0, 90/10, 70/30 e 50/50 no tempo zero, sem influência da degradação.  
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O processo de α-relaxação associado com a temperatura de transição vítrea das fases 
amorfas do PLDLA e do PCL-T, foram determinadas através dos máximos das curvas do 
módulo de perda versus Temperatura (E” x T), conforme recomenda a norma ASTM D 
4065-2001.  
Os máximos das curvas E” x T (Figura 6 (a)), obtidos por DMA, mostraram presença 
de duas transições vítreas (Tg’s), características da presença do PLDLA e do    PCL-T. A 
temperatura de transição vítrea do PLDLA diminuiu significativamente com 10 e 30% de 
PCL-T na composição da membrana, conforme observado na Tabela 1, indicando que os 
componentes são parcialmente miscíveis. 
 
Tabela 1.  Temperatura de transição vítrea para as membranas PLDLA/PCL-T medidas por 
DMA a partir do módulo de perda (E”) 
Composição 
PLDLA/PCL-T 
Tg do PLDLA 
(°C) 
Tg do PCL-T 
(°C) 
100/0 38 - 
90/10 31 -64 
70/30 28 -70 
50/50 35 -63 
 
 
Méier et al.; 2004 utilizaram PCL-T como agente plastificante para filmes de acetato 
de celulose e observaram um decréscimo na Tg do acetato de celulose como aumento da 
concentração do PCL-T. Os autores afirmaram que a adição de altas concentrações de 
plastificante reduziu a interação polímero-polímero, o qual foi acompanhado pelo aumento 
do espaço intermolecular (volume livre). De acordo com os autores o parâmetro de 
interação (χ12) acetato de celulose/poli(caprolactona-triol)( PCL-T) apresentou valores 
negativos,  indicando total miscibilidade entre os componentes.    
A blenda 50/50 (Figura 6 (a)) apresentou um comportamento diferenciado, pois os 
valores de Tg estão muito próximos aos valores dos polímeros puros, o que indica 
imiscibilidade do sistema provavelmente baixa interaçaõ. Esta imiscibilidade pode ser 
provavelmente devido à uma competição entre a interação polímero-polímero, polímero-
plastificante ou plastificante-plastificante. 
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O plastificante abaixa a Tg, sendo que para cada sistema existe uma determinada 
concentração, na qual a efetividade do sistema é máxima, enquanto maiores quantidades 
podem não produzir o mesmo efeito, tendo um limite de solubilidade, onde em grandes 
quantidades ocorre a separação de fase. Estudos realizados com PLLA /PEGs (massa  
molar = 200,400 e 1000), mostraram que concentrações maiores de 20% do plastificante 







                               
                                





















Figura 6.  Curvas de DMA para as membranas de PLDLA/PCL-T nas composições 100/0, 
90/10, 70/30 e 50/50 (a) E”xT, (b) E’ x T. 
 




































Além das relaxações associadas à transição vítrea, há relaxações secundárias, 
referentes à fase amorfa, que ocorrem à temperatura inferiores à Tg, e se apresentam em 
formas de picos nas curvas E” x T. São classificadas em ordem alfabética na seqüência em 
que ocorrem como β,γ, δ, etc, a partir da Tg. A relaxação proveniente de segmento de 
cadeias e grupos laterais na fase amorfa é denominada β , e a γ  é característico de pequenos 
segmentos de cadeias, grupos laterais, grupos terminais, defeitos cristalinos, etc. 
 
Na Figura 6 (a) (♦) é possível observar relaxação do tipo β no PLDLA puro (100/0) 
associado à mobilidade do grupo metila ligado à cadeia principal. Essa relaxação 
desaparece na presença do PCL-T, o que pode ser proveniente do impedimento estérico 
causado pelo PCL-T ou pode ser pela sobreposição da temperatura de fusão do PCL-T.  
A Figura 6 (b) apresenta as curvas de módulo de armazenamento (E’) em função da 
temperatura para o PLDLA puro. É possível observar uma queda no módulo de 
armazenamento para as composições 90/10 e 70/30, enquanto que para a composição 50/50 
o E’ apresenta valores superiores à composição 90/10, 70/30, diminuindo posteriormente.  
A presença de plastificante reduz a interação polímero-polímero, aumentando a mobilidade 
da cadeia polimérica, porém para altas concentrações de plastificante poderá resultar na 
dimninuição da interação entre plastificante-polímero.  
De acordo com Gontard and Ring (1996), aumento na quantidade de plastificante 
diminui o módulo borrachoso. Como o valor do E’ acima da Tg é altamente dependente da 
densidade de ligações poliméricas, a diminuição observada no módulo borrachoso pode ser 
explicado pela substituição das ligações polímero-polímero (ligações de hidrogênio) por 
interações polímero-plastificante. 
O módulo de armazenamento do PLDLA puro apresentou uma queda em 37°C 
referente à transição vítrea desse polímero. Para a composição 90/10, 70/30 e 50/50 a 
transição vítrea referente à fase PLDLA foi de 31, 28 e 37°C, respectivamente, enquanto a 
fase de PCL-T apresentou valores de  -63,  -66, -59°C para as composições 90/10, 70/30 e 
50/50,respectivamente (Figura 6(b)). É possível observar o deslocamento da Tg do PLDLA 
em função da concentração do PCL-T como discutido anteriormente, onde também foi 
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observado que a composição 50/50 apresentou valores de Tg correspondente aos 
componentes puros, indicando imiscibilidade do sistema. 
 
  4.1.1.1. Cálculo do parâmetro de interação (χ12) para as membranas do sistema 
PLDLA/PCL-T  
 
Como discutido anteriormente na análise de DMA, pode-se verificar que os valores 
de Tg para as membranas de PLDLA/PCL-T nas composições 100/0 e 0/100 foram de 38 e 
-70 oC, respectivamente. Comparando os resultados obtidos, para as composições 90/10 e 
70/30, observa-se 2 Tg´s intermediárias, enquanto, a composição 50/50 apresenta 2 Tg´s 
com valores próximo ao dos componentes puros.  
  
Para sistemas completamente miscíveis é verificado apenas uma Tg, intermediária à 
dos componentes puros, enquanto sistemas imiscíveis apresentam as Tgs dos polímeros 
puros porque as interações entre as cadeias são muito fracas e são formados domínios 
separados dos componentes. Existe, ainda, um sistema onde uma pequena quantidade das 
cadeias de cada componente interage, ocasionando uma alteração na temperatura e na 
velocidade com que as cadeias adquirem mobilidade e isso se reflete num discreto 
deslocamento da Tg dos componentes puros, denominado parcialmente miscíveis. 
Pela teoria de Flory-Huggins, para um sistema apresentar completa miscibilidade, o 
parâmetro de interação é (χ12)<0,5. Grulke (polymer handbook, 2004), afirmou que blendas 
com χ12<0,5 podem ser consideradas miscíveis e não apresentam separação de fase, 
encontrando apenas uma Tg.  
 










Polímero 1 = PLDLA 
Polímero 2 = PCL-T 
Tg = Temperatura de transição vítrea na mistura (PLDLA/PCL-T) 
Φ1’ = Fração volumétrica do polímero 1 na fase 1. 
Φ2’ = Fração volumétrica do polímero 2 na fase 1 
Φ1” = Fração volumétrica do polímero 1 na fase 2  
Φ2” = Fração volumétrica do polímero 2 na fase 2 
Tg1 = Temperatura de transição vítrea do polímero 1 ( PLDLA (100/0)) 
Tg2= Temperatura de transição vítrea do polímero 2 (PCL-T (0/100)) 
 
A partir da obtenção da fração volumétrica aplicou-se a equação 2 [Kim & Burns, 
1990],  para se obter o parâmetro de interação da mistura (χ12), cujos valores se encontram 
na Tabela 2: 
χ12 = {(φ1’2  - φ1”2) [m2lnφ1” / φ1’ + ( m1 – m2) (φ2’ - φ2”)] + (φ2’2- φ2”2) [m1lnφ2” / φ2’ +            
( m2 – m1) (φ1’ - φ1”)]} / ( 2 m1m2(φ1’2  - φ1”2). (φ2’2- φ2”2)              ( Equação 2) 
  
Onde: 
m1 = grau de polimerização do PLDLA =1780,67 
m2 = grau de polimerização do PCL-T = 2,63 
 
Tabela 2. Valores da composição da mistura e do parâmetro de interação das membranas 
de PLDLA/PCL-T.  
Composição 
PLDLA/PCL-T 
Φ1’ Φ2’ Φ1” Φ2” χ12 
90/10 0,96 0,04 0,09 0,91 0,6 
70/30 0,94 0,06 0,01 0,99 0,5 
50/50 0,98 0,02 0,09 0,90 0,8 
 
De acordo com a Tabela 2 se observa que as membranas com adição de 10, 30 e 50% 
de PCL-T apresentaram valor de χ12 igual a 0,6; 0,5 e 0,8, respectivamente. A diminuição 
do χ12 na composição 70/30 pode estar diretamente ligada com a adição de maiores 
 36 
concentrações de componentes polares (plastificante), os quais interagem com os grupos 
ésteres do PLDLA. A composição 50/50 apresentou maior valor de χ12 comparada às 
demais composições estudadas, indicando que há um limite de interação entre o polímero e 
o plastificante, e valores acima deste limite tende à imiscibilidade do sistema.  
 
4.1.2. Calorimetria exploratória diferencial (DSC) 
 
A técnica conhecida como Calorimetria Exploratória Diferencial (DSC) baseia-se na 
variação de entalpia devido às mudanças físicas ou químicas de uma determinada 
substância [Rosa e Pantano Filho, 2003]. Constitui em uma técnica importante para a 
determinação de propriedades térmicas dos materiais, principalmente temperatura de 
transição vítrea (Tg), temperatura de fusão (Tf), entalpia de fusão (∆Hf), temperatura de 
cristalização (Tc) e entalpia de cristalização (∆Hc). 
A Figura 7 exibe as curvas de DSC referente ao segundo aquecimento para o sistema 
PLDLA/PCL-T nas composições 100/0, 90/10, 70/30 e 50/50 e os resultados obtidos desta 

















Figura 7. Curvas de DSC para as membranas de PLDLA/PCL-T nas composições 100/0, 
90/10, 70/30 e 50/50, no segundo aquecimento.  
 
De acordo com as curvas de DSC (Figura 7) observa-se que a membrana do 
copolímero PLDLA (100/0) apresentou Tgs sem 57 °C e 56 °C no 1° e 2° aquecimento 
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respectivamente, onde o copolímero não apresentou temperatura de fusão (Tm). Esta 
ausência de temperatura fusão nas curvas de DSC pode ser explicada pela distribuição 
aleatória das unidades levo (L) e destro(D) rotatórios na cadeia polimérica do copolímero 
PLDLA, inviabilizando a possibilidade de domínios cristalinos, tornando-o amorfo.  
Observou-se uma diminuição na Tg para as membranas que continham PCL-T em 
suas composições.  
As composições 70/30 e 50/50 apresentaram similaridade quanto ao comportamento 
nas curvas (Figura 7), apresentando a Tg e a temperatura de cristalização do PCL-T bem 
definidas. Não houve variação nos valores de Tg do PLDLA entre as composições 70/30 e 
50/50. 
Ao confrontar os valores da Tg do PLDLA, do primeiro aquecimento com os 
encontrados no segundo aquecimento (Tabela 3), para as mesmas composições, é possível 
observar que para a composição 100/0 não houve variação nos valores da Tg, entretanto, 
para as membranas que continham PCL-T houve uma diminuição acentuada nos valores da 
Tg do PLDLA. Isto provavelmente ocorreu devido ao tratamento térmico na quais as 
amostras foram submetidas durante as análises, possibilitando relaxações térmicas e 
melhora na dissolução do plastificante.  
 
Tabela 3. Dados de DSC para as membranas de PLDLA/PCL-T, valores de temperatura de 
transição vítrea (Tg), temperatura de cristalização (Tc), entalpia de cristalização (∆Hc), 





















100/0 1° 57 * * * * * 
100/0 2° 56 * * * * * 
90/10 1° 51 * * * * * 
90/10 2° 41 -74 * *   
70/30 1° 48 * * * * * 
70/30 2° 38 -73 -38 6 3 2,5 
50/50 1° 55 * * * * * 
50/50 2° 38 -71 -33 16 2 4 
PCL-T puro 2° - -71 -21 20 5 4 
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Se compararmos os valores de Tg no segundo aquecimento para todas as 
composições, verifica-se uma diminuição acentuada na Tg em função da concentração de 
plastificante, até a composição 70/30, estabilizando para a composição 50/50, indicando 
que a adição de 50% de PCL-T mostra uma menor interação entre as fases, podendo indicar 
que a concentração do plastificante encontra-se acima do limite de solubilidade, o que não 
inviabiliza este material, pois ele pode apresentar imiscibilidade, porém ser compatível. 
  
Quando se adiciona um plastificante líquido a um polímero, uma dispersão coloidal 
ou molecular pode ocorrer. Se existe afinidade entre ambos, ocorre a dispersão molecular, 
isto é, o polímero incha no plastificante e em seguida, como em qualquer processo de 
solubilização de polímeros, forma-se a solução verdadeira. Se não existe afinidade, não 
ocorre o inchamento, caracterizando a incompatibilidade entre ambos e a mistura fica na 
forma de uma dispersão. É comum a ocorrência de separação de fases, logo após a mistura, 
que pode ser devido à incompatilidade entre os sistemas ou devido à cristalização do 
plastificante, que é função da temperatura e ocorre quando quantidades excessivas são 
adicionadas [Rabello, 2000]. Estudos realizados com PLLA/PEGs mostraram que 
concentrações maiores de 20% do plastificante induziram a separação de fase [Pillin et al.; 
2006]. 
Schimidt et al.; (2005) observaram que a adição do PCL-T, acima de 9%, atuou como 
plastificante no sistema SPI/SDS/PCL-T, diminuindo a Tg do SPI. De acordo com os 
autores um plastificante efetivo facilita a mobilidade molecular e diminui a fricção interna 
do polímero. Méier et al.; (2004) adicionaram concentrações de 10, 20, 30, 40 e 50% de 
PCL-T (300 g.mol-1) no acetato de celulose e concluíram que houve uma redução 
significativa na Tg do acetato, atribuido à ação plastificante do PCL-T.  
De acordo com a literatura, plastificantes influenciam fortemente as propriedades de 
um polímero, pois são responsáveis por mudanças na organização das cadeias poliméricas, 
sendo que o efeito visível é a diminuição da Tg da matriz polimérica, uma medida clássica 
da eficiência do plastificante [Sears and Darby, 1982].   
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4.1.7. Espectrometria na região do infravermelho com Transformada de Fourier 
(FTIR) 
 
O espectro de FTIR da membrana de PLDLA/PCL-T realizada pela técnica de 
reflexão total atenuada é mostrado na Figura 8. 
O PLDLA apresentou bandas características principalmente na região de impressão 
digital (Figura 8-a e Anexo I). Através do espectro observou-se um pico em 1451 cm-1 
referente à deformação angular da ligação C-H alusivo ao grupo CH3, outro pico em        
1266 cm-1 da deformação axial da ligação C-O da ligação COO e uma deformação axial do 
C-O da ligação O-CH em 1266 cm-1. Foi observado também picos em 1181 cm-1 
caracteriíticos da ligação C-C. Fora da região de impressão digital verificou-se um pico 
característico dos poliésteres, em 1747 cm-1 referente a deformação axial da carbonila 
(C=O) e deformação axial simétrica e assimétrica na ligação C-H em 2945 e 2995 cm-1, 
respectivamente.  
O PCL-T (Figura 8-b) apresentou bandas similares ao do PLDLA, diferenciando   
apenas no desaparecendo da deformação axial assimétrica, em 2995 cm-1 e o aparecimento 
do estiramento O-H presente no terminal das cadeias poliméricas, na região de 3467 cm-1.  
 
No espectro do FTIR para as misturas do PLDLA/PCL-T (8-a), observou-se que 
houve um deslocamento da banda do estiramento O-H, nas composições 90/10 e 70/30 para 
maiores comprimentos de onda, 3500 cm-1, em relação ao PCL-T puro, 3467 cm-1. Este 
deslocamento pode ser atribuído a ligações (pontes de hidrogênio) entre o PLDLA com o 
PCL-T. Entretanto, na composição 50/50 observou-se que houve um deslocamento da 
banda referente ao estiramento O-H para menor comprimento de onda, e esta mudança, 
provavelmente, está associado a quantidade excessiva do plastificante o que pode ter 
causado menor interação, podendo provocar uma competição entre as ligações polímero-
plastificante e plastificante-plastificante.  
Outra mudança observada foi em relação à deformação axial da carbonila (C=O) que 
diminuiu para menores freqüências com o aumento da concentração do PCL-T que foram 
de 1747, 1745, 1743, 1736 e 1733 cm-1 para as membranas 100/0, 90/10, 70/30, 50/50 e 
































Figura 8. Espectro obtido por FTIR (a) membranas de PLDLA/PCL-T (b) PCL-T 
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4.1.5. Ângulo de contato 
 
Hidrofilicidade da superfície é um dos parâmetros mais importantes e que afeta a 
citocompatibilidade de um biomaterial. A adesão e o crescimento celular na superfície do 
biomaterial são fortemente influenciados pelo balanço hidrofílico/hidrofóbico, 
frequentemente descrito como molhabilidade (Wan et al.; 2003). Estudo tem demonstrado, 
que células aderem, espalham e crescem mais facilmente em substratos que apresentam 
hidrofilicidade moderada do que em substratos hidrofóbicos ou muito hidrofílicos 
(Tezcaner, 2003). 
 
Embora haja diferentes critérios para diferenciar o limite entre                              
hidrofílico/ hidrofóbico, assumiu-se os valores limite de θ = 65° e tensão de adesão de água 
(τ) é igual à 30 dina.cm-1 [Lim et al.; 2004]. 
 
A tensão de adesão da água é definida como: 
 
                             τ = γ.Cosθ             (Equação 3) 
 
Onde: 
γ  = tensão da superfície da água (72,8 dina. cm-1);                             
 θ = ângulo de contato [Lim et al.; 2004]. 
Superfícies com valores de ângulo de contato baixos, ou seja, inferior a 65°, e altas τ 
são chamadas hidrofílicas (alta energia de superfície), enquanto superfícies com baixa 
molhabilidade, as quais  apresentam valores de ângulo de contato altos e baixa τ  é 
chamada hidrofóbica (baixa energia de superfície).  
 
Os valores de ângulo de contato, da energia de superfície e da tensão de adesão da 
água para as membranas PLDLA/PCL-T estão descritos na Tabela 4. Os cálculos foram 
obtidos com auxilio de RHI 2001 Imaging Software para obtenção do ângulo de contato e 
da energia de superfície (cálculo Harmônico), enquanto os valores de τ foram calculados 
segundo a equação 3.  
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Tabela 4.  Valores de ângulo de contato, da energia de superfície e da tensão de adesão da 
água para as membranas PLDLA com diferentes concentrações de PCL-T.  
Ângulo de contato 
 (θ)  
Energia de superfície* 
(mJ/m2) 










γsp γsd γs τ 
100/0 77 29 9 42 52 16 
90/10 51 31 22 42 64 46 
70/30 49 28 23 42 65 48 
50/50 37 23 28 39 72 58 
∗ γs = energia de superfície, γsp = componente polar, γsd = componente dispersiva, τ = Tensão de adesão da 
água 
 
De acordo com a Tabela 4, verifica-se que as superfícies da membrana 100/0 é 
hidrofóbica e a adição do PCL-T corroborou para uma superfície hidrofílica, sendo 
demonstrado através da diminuição do ângulo de contato do líquido polar (água 
deionizada),  e através da tensão da adesão da água e pelo aumento expressivo da energia 
da superfície do componente polar.  
 Esses resultados eram esperados devido à presença de grupos polares presentes no 
PCL-T. Conforme Figura 3, o PCL-T apresenta três hidroxilas terminais na cadeia 
polimérica, e o aumento na quantidade de grupos polares aproximaria a amostra de uma 
característica mais hidrofílica, aumentando a interação com a água, como foi verificado 
pelo aumento da energia de superfície e da tensão de adesão da água.  
 
A Figura 9, mostra a molhabilidade da superfície da membrana de PLDLA/PCL-T 
com água deionizada. É possível observar que esta molhabilidade aumenta 


















            (c)                                                              (d) 
 
Figura 9. Gota líquida sobre a superfície das membranas de PLDLA/PCL-T  em diferentes 
concentrações (a) 100/0 , (b) 90/10, (c) 70/30 e (d) 50/50.  
 
Características como energia de superfície, molhabilidade, interações químicas têm o 
potencial de promover ou não a adesão celular, suporte para crescimento, proliferação e 
diferenciação da célula.  
 
 Wang and Cai, 2007, estudaram filmes de PLLA obtidos por evaporação de solvente 
e modificadas por imersão em solução de NaOH. Os autores verificaram que o PLLA 
apresentou ângulo de contato com a água de 80° e após o tratamento com NaOH, os valores 
dos ângulos foram de 68, 60 e 52° para os tempos de imersão de 10, 20 e 30 minutos, 
respectivamente. Os autores atribuíram o aumento da hidrofilicidade à introdução de grupos 
polares na superfície e que a viabilidade do fibroblasto L929 foi melhor no substrato 
tratamento por 20 minutos onde apresentou uma hidrofilicidade moderada 
Lim et al.; (2004) em recente estudo concluíram que superfícies hidrofílicas (θ = 0°) 
induzem a um crescimento espacial celular osteoblástico homogêneo e a deposição, 
quantidade e qualidade da mineralização é melhorada em relação à superfície hidrofóbica 
(θ = 113°). 
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4.1.6. Ensaio Mecânico de tração  
 
Nas Figuras 10 (a) e (b) são apresentadas as curvas representativas do comportamento 
de tensão x deformação obtidas em ensaio de tração para as membranas PLDLA/PCL-T nas 
composições 100/0, 90/10, 70/30 e 50/50.  
A partir dessa curvas obtêm-se os seguintes parâmetros: a resistência à tração, que é a 
tensão máxima sofrida antes de romper, se for o caso, ou sofrer escoamento plástico; a 
deformação na ruptura, que é a medida da deformação máxima que o material pode sofrer 
antes da ruptura, tensão na ruptura, que é o valor de tensão no momento em que o material 
sofre a ruptura, o módulo de elasticidade ou módulo de Young, que é a inclinação da curva 
tensão x deformação na região inicial, ou seja, onde o material só responde elasticamente à 
deformação sofrida. Este parâmetro está diretamente relacionado à rigidez do material 
[Turchet, 2006].       
O comportamento mecânico do copolímero PLDLA exibe características típicas de 
um polímero vítreo, com módulo de elasticidade igual a 1564 (±141) MPa,  resistência à 
tração (σmáx) igual a 21. (±5.5) MPa e deformação na ruptura de    8,7 (±1.2) % conforme 
ilustrado na Tabela 5.   
Com a adição do PCL-T ocorre uma diminuição significativa no módulo de 
elasticidade (E) conforme observado na Tabela 5. Este comportamento também foi 
observado por Méier et al.; (2004) em estudos com acetato de celulose, onde verificaram 
uma diminuição nos valores de E em função da adição de PCL-T. Os autores sugeriram que 
o PCL-T atua como plastificante reduzindo a interação polímero-polímero, promovendo a 
diminuição do módulo de elasticidade.  
 
A adição de 10% do PCL-T apresentou uma diminuição no módulo de elasticidade de               
aproximadamente 50% em relação ao copolímero PLDLA puro, enquanto que a adição de 
30% de PCL-T teve um decréscimo de 35%. Por outro lado, o valor do módulo de 






















































































Figura 10. Curvas de tensão x deformação das membranas PLDLA/PCL-T. (a) curvas sem 







Tabela 5. Valores de tensão máxima, tensão na ruptura, deformação na ruptura e módulo 
















100/0 21 (±5.5) 9.7 (±1.8) 8,7 (±1.2) 1564 (±141) 
 
90/10 8.6 (±0.5) 6.5 (±0.69) 21.4 (±5.99) 795 (±198) 
 
70/30 15 (±0.8) 7.8 (±0.78) 13.5  (±1.96) 1016 (±198) 
 
50/50 9.2 (±0.2) 5.5 (±0.36) 26.8 (± 2) 715 (± 63) 
 
Um resultado inesperado foi a membrana 70/30 que apresentou um módulo de 
elasticidade com valores superiores a membrana 90/10. Na tentativa de explicar esses 
resultados, surgiram duas hipóteses:  
1° - A adição de 30% de PCL-T provocou um decréscimo no valor da  Tg (DMA) do 
PLDLA, de  38 para 28 °C, conforme observado por DMA. O ensaio de tração foi realizado 
à 25± 2oC, o que pode ter influenciado nos resultados, visto que ocorreu próximo a 
temperatura de transição vítrea (Tg) sendo que a mesma é acompanhada por mudanças das 
propriedades físicas, elétricas e mecânicas.  
2° - Uma miscibilidade parcial entre os componentes o que causaria uma contração de 
volume da mistura e perda de volume livre, resultando no aumento do módulo e em outras 
propriedades mecânicas, tal fato foi observado por Tjong (1996) em blendas miscíveis de 
PPO e PS.  
 
A deformação na ruptura apresentou uma significativa alteração com a presença do 
PCL-T, indicando um aumento na flexibilidade, conforme Tabela 5 e Figura 10.                     
A membrana 90/10 apresentou maior deformação na ruptura apresentando um valor de                 
21 (± 6) % em relação ao copolímero PLDLA puro que foi de 8,7 (± 1,2) %.  
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De acordo com a literatura as características mecânicas de deformação não são as 
mesmas governadas pelo módulo de elasticidade. Elas são principalmente governadas pela 
propagação da trinca, a qual é retardada em materiais bifásicos, onde a energia de fratura 
pode ser dissipada nas interfaces, e as altas mobilidades dos domínios atrasam a ruptura 
final do material (Pillin, 2006).  Esta pode ser a explicação para alta deformação do sistema 
com a adição do  plastificante. 
 
4.1.3. Microscopia eletrônica de Varredura - MEV 
 
As micrografias obtidas por MEV das superfícies e superfície de fratura das 
membranas de PLDLA/PCL-T nas diferentes composições são apresentadas na Figura 11.  
 
Observa-se que a morfologia do PLDLA é densa (Figura 11- a) com ausência de 
poros como pode ser observado na superficie de fratura (Fig. 11-b). 
A adição de 10% do PCL-T modificou a matriz PLDLA, tornando uma superfície      
rugosa (Figura 11-c), e através da micrografia da superfície de fratura  observa-se a 
presença de um material bifásico, uma matriz densa e esferas dispostas separadas umas das 
outras, apresentando porosidade. (Figura 11-d).  
 
 A adição de 30% de PCL-T (Figura 11-e) apresentou uma superfície rugosa e com 
poros. Através da micrografia de fratura é possível observar estruturas com formatos de 
elipse dispostas próximas umas das outras (Figura 11-f). 
 
A composição 50/50 (Figura 11-g) apresentou uma superfície porosa e globular com 
presença de poros, como pode ser observado na superficie de fratura (Figura 11-h) 
 
A concentração de PCL-T nas membranas de PLDLA influencia extensivamente suas 
morfologias, tornando um material bifásico. Schimidt (2006) no estudo de proteína isolada 
de soja/dodecilsulfato de sódio  concluiu que concentrações maiores ou iguais a 18% de 











































Figura 11. Micrografias das membranas de PLDLA/PCL-T (a) superficie100/0,               
(b) superfície de fratura 100/0, (c) superfície 90/10, (d) superfície de fratura 90/10,             
(e) superfície 70/30, (f) superfície de fratura 70/30, (g) superfície 50/50, (h) superfície de 







4.1.4. Microscopia de Força atômica (MFA) 
 
A microscopia de força atômica (MFA) (AFM “atomic force microscopy”) tem sido 
amplamente utilizada no estudo de biomateriais, pois essa técnica possibilita, entre outras, a 
realização de medidas diretas de rugosidade e porosidade, sendo esses um parâmetro 
importante para materiais biomédicos, visto que ele pode afetar a adesão celular [Faucheux 
et al.; 2004]. 
A Figura 12 apresenta as imagens em 2 dimensões para as membranas de 
PLDLA/PCL-T nas composições 100/0, 90/10, 70/30 e 50/50. Verifica-se que a 
composição 100/0 apresentou uma topografia irregular, conforme ilustrado na Figura 12-a, 
embora através da MEV, o PLDLA tenha apresentado uma morfologia com aspecto 


















Figura 12. MFA das membranas PLDLA em 2 dimensões (a)100/0, (b) 90/10, (c) 70/30 e 




A membrana 90/10 apresentou poros (Figura 12-b), e uma estrutura configurada em 
“picos”, que pode ser mais bem visualizado através das imagens em 3 dimensões           
(Figura 13-b). A membrana 70/30 apresentou uma morfologia configurada como “vales” 
(Figura 13-c) e muito parecida com a estrutura óssea (Figura 12-c), enquanto a membrana 
50/50 apresentou uma superfície toda irregular, com lagos de PCL-T(Figura 12-d) e 
































Figura 13. Imagens topográficas obtidas por MFA das membranas de PLDLA/PCL-T,    
(a) 100/0, (b) 90/10 e (c) 70/30 e (d)50/50. 
 
(a)                                                           (b) 
(c) (d) 
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Verificou-se nitidamente o aumento da porosidade e da rugosidade na morfologia das 
membranas de PLDLA em função da concentração do PCL-T, a qual, inicialmente era 
densa, sem poros e com baixa rugosidade. Essas variações na morfologia das membranas 
podem ser também verificadas através dos dados apresentados na tabela 6, cujos cálculos 
foram realizados com auxilio do software IP (Imagens Process) 2.0. 
 
Tabela 6. Valores de rugosidade e porosidade para as membranas de  PLDLA/PCL-T 
Composição 
PLDLA/PCL-T 
Rugosidade (nm) Porosidade (µm) 
Diâmetro  
100/0 59 (± 3,3) - 
90/10 126 (± 12) 8  (± 3) 
70/30 265 (± 25) 11  (±1,3) 
50/50 902 (± 75) 31  (±2,2) 
 
A porosidade e a rugosidade são fatores importantes para o crescimento das células 
por toda a estrutura da membrana. Luciano et al.; (1997), mostraram que a adição de 
plastificante a uma matriz de poli(ácido láctico) produziu membranas porosas com poros 
interconectados com boas propriedades mecânicas para utilização como suporte para 
cultura de célula.  
 
Através da técnica de MFA foi possível constatar que a utilização do PCL-T pode ser 
de extrema importância em biomateriais, proporcionando maior rugosidade fazendo com 
que haja um aumento na área de contato proporcionando uma maior ancoragem das células. 
 
4.2. Estudo da degradação in vitro 
 
O controle da taxa e a extensão da degradabilidade de um biomaterial polimérico são 
fundamentais para assegurar a aplicabilidade do dispositivo polimérico.  
A degradação in vitro, tem se tornado um aliado no entendimento do processo de 
degradação dos materiais poliméricos no corpo humano, pois mimetiza o meio fisiológico 
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controlando-se as condições do ensaio, reduz os custos e os produtos e subprodutos de 
degradação são mensurados de maneira precisa [Luciano et al.; 2003]. 
 
4.2.1 Caracterização das membranas degradadas in vitro 
 
 As membranas degradadas in vitro foram caracterizadas pelas técnicas a seguir: 
 
 4.2.1.1. Avaliação Macroscópica 
 
Primeiramente realizou-se a avaliação macroscópica das membranas em função do 
tempo de imersão na solução tampão fosfato para as diferentes composições de 
PLDLA/PCL-T. 
O PLDLA é um material amorfo e apresenta como característica ser transparente, 
conforme Figura 14-a. Com a adição do PCL-T o material foi se tornando opaco,  sendo 
bem visível na composição 50/50, Figura 14 -a . Após 4 semanas de degradação, verificou-
se apenas uma  leve aparência esbranquiçada do PLDLA.  
 
Com 8 e 12 semanas, o material ainda permanecia com a mesma geometria, porém 
esbranquiçado e frágil, o que dificultou a realização do ensaio de tração, exceto para a 
composição  50/50, onde o material permanecia com as mesmas características apenas com 
a aparência  mais esbranquiçada, atribuído ao processo de cristalização.  
 
No decorrer do tempo de hidrólise, verificou-se que a degradação era maior para as 
composições 100/0 e 90/10 em relação a 70/30 e 50/50. 
Com 24 semanas de degradação, as membranas 100/0, 90/10 e 70/30 se resumiram 
em pó, conforme ilustrado na Figura 14-b, sendo que o material tornou-se totalmente 
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Figura 14.  Acompanhamento visual do processo de degradação (a) 0 semanas de 
degradação (b) 24 semanas. 
 
4.2.1.2 Calorimetria exploratória diferencial (DSC) 
 
As curvas de DSC referentes ao segundo aquecimento, para o sistema PLDLA/PCL-T  
nas composições 100/0, 90/10, 70/30 e 50/50, após 0, 4, 8, 12 e 24 semanas de degradação 
in vitro, estão apresentadas na Figura 15. As composições 100/0 e 90/10 apresentaram  
características similares no decorrer da degradação (Figura 15-a e b), onde inicialmente o 
polímero apresentou apenas a Tg do PLDLA, característica de polímero amorfo, a qual se 
desloca para temperaturas mais baixas em função do tempo de degradação. Após 24 
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semanas observou-se um aumento da Tg do PLDLA em relação a 12ª semana. Além disso, 
verifica-se a presença de picos de cristalização e fusão, sendo que o pico de cristalização é 
mais estreito para composição 90/10. Não foi possível observar a Tg do PCL-T nesta 
composição.  
A composição 70/30 (Figura 15-c) apresenta a Tg do PCL-T e do PLDLA  em  -73°C 
e 38°C respectivamente,  e um pico de cristalização do PCL-T até a 8ª semana. Após 24ª 
semanas, verifica-se o aparecimento de picos de cristalização e fusão do PLDLA. A Tg do 
PCL-T não é mais detectada a partir da 12ª semana. 
Para a composição 50/50 se observa a Tg e a temperatura de cristalização do PCL-T 
em todos os tempos de degradação, no entanto, não se observou pico de cristalização do 

















Figura 15. Curvas de DSC (segundo aquecimento) para as membranas de PLDLA/PCL-T          
degradada in vitro nos tempos 0, 4, 8, 12, 24 semanas. (a) 100/0,  (b) 90/10, (c) 70/30 e     




Nas Tabelas 7 a 10, estão sumarizadas os dados obtidos através das curvas de DSC 
para as todas as composições estudadas.  A análise das membranas na  composição 100/0, 
não mostrou variação nos valores de Tg (56 para 54 °C) até  4 semanas de degradação in 
vitro, porém, após 8 e 12 semanas de degradação os valores de Tg do PLDLA apresentaram 
uma diminuição de 25% para 59% ,respectivamente, em relação a membrana que não foi 
submetida a degradação hidrolítica (Tabela 7). 
O mecanismo de degradação in vitro tem sido estudado nos últimos anos, 
demonstrando ser um processo heterogêneo na extensão do material. Dentre os produtos de 
hidrólise das ligações ésteres, a presença de terminais ácidos catalisa a reação de 
degradação. É o chamado efeito autocatalítico dos poli(α - hidróxi ácidos). O processo é 
homogêneo inicialmente, gerando oligômeros solúveis em água em toda a extensão do 
material. Os produtos presentes na superfície da matriz são difundidos, para o meio, 
entretanto, a baixa taxa de difusão dos produtos da reação no interior do material gera um 
acúmulo de ácidos, fazendo com que estruturas densas tenham uma erosão inicial na 
superfície, mas apresentam uma degradação mais acentuada no centro [Li, 1999].  
Como a Tg está relacionada à temperatura a partir da qual as cadeias poliméricas 
adquirem movimentos, à medida que material degrada, ocorre à formação de cadeias 
menores e, portanto, a necessidade de menores temperaturas para promover este 
movimento. Tal comportamento foi verificado por diversos autores. Baraúna (2007) 
estudou membranas de PLDLA por evaporação de solvente e observou uma diminuição na 
Tg em relação ao tempo de degradação in vitro, e que essa degradação foi mais evidente 
após 18 semanas de degradação. Motta et al.; 2006 observaram uma diminuição da Tg em 
copolímero amorfo de PLGA com a formação de cristais a partir de 15 dias de degradação.  
 
Analisando a Tabela 7, verifica-se um aumento na Tg do PLDLA para a membrana 
100/0, no período de 12 para 24 semanas de degradação, que foi de 22 para 29°C, onde o 
material apresentou um pico de cristalização e fusão bem definidas.  Este aumento da Tg se 
deve principalmente à dificuldade da mobilidade das cadeias, causada pelo aumento da 
cristalinidade do material, que provavelmente ocorreu devido a degradação. Li e col. (1990) 
relataram que o aumento na cristalização do PLGA está ligado à degradação 
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preferencialmente das unidades provenientes do glicólico, restando unidades do ácido 
lático, o qual se torna mais isotático e consequentemente mais cristalino. Motta (2006) em 
estudo com copolímero de PLDLA observou o surgimento desse vestígio de cristalinidade 
no decorrer do processo de degradação, segunda a autora isto está associado à diminuição 
de tamanho das cadeias, o que gera uma maior liberdade para seus segmentos, permitindo 
assim, que cristalizem sob as condições de degradação (37 o C, meio aquoso). 
 
As composições 90/10 e 70/30 apresentaram uma diminuição da Tg do PLDLA, 
similar em relação ao tempo de hidrólise, entretanto, após 24 semanas esta diminuição se 
tornou mais proeminente para a composição 70/30, conforme Tabela 9. 
A similaridade na degradação destas composições pode estar diretamente ligada com 
a miscibilidade parcial que ambas apresentam com o PLDLA. 
  A Tg do PCL-T na composição 70/30 foi verificado até a 8a semana, não sendo 
possível a visualização após esse período (Figura 9), o que pode ser devido à migração ou a 
degradação do PCL-T. 
   
 Quando se compara os valores da Tg do PLDLA, para uma mesma composição,  
verifica-se que até 12 semanas, as membranas nas composições 100/0, 90/10, 70/30 e 50/50 
apresentaram uma diminuição da Tg do PLDLA de 61, 60, ,34 e 13%, respectivamente, 
quando comparados com o tempo zero de degradação. Esses resultados indicaram que a 
adição do plastificante, diminui a velocidade de degradação das membranas,  
principalmente para as composições 70/30 e 50/50.  
Esta significativa diminuição na velocidade de degradação da composição 50/50, 
possívelmente, se deve à quantidade excessiva de plastificante, que contribui para a 
separação de fase, aumentando a porosidade deste material, não estimulando a catálise 








Tabela 7 - Tabelas dos dados obtidos da curva de DSC, para as membranas de 















54 - - - - 
100/0 
4 semanas 
54     
100/0 
8 semanas 
42     
100/0 
12  semanas 
22,5 104 0,02   
100/0 
24 semanas 
29 108 30,27 80,75 27,64 
 
 
Tabela 8. Tabelas dos dados obtidos da curva de DSC, para as membranas de 































41 -74   7,7      
90/10 
4 semanas 
44,13          
90/10 
8 semanas 
33,38          
90/10 
12 semanas 
16,50          
90/10 
24 semanas 
11,65  104 5   74,13 20,38   
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Tabela 9. Tabelas dos dados obtidos da curva de DSC, para as membranas de 



























38 -73   3,3 2,5  38 6,3  
70/30 
4 semanas 
30 -75   1 2   -33 4 
70/30 
8 semanas 
22 -67   6 0,3   -67 0,8 
70/30 
12 semanas 
25 -44 61        
70/30 
24 semanas 




Tabela 10. Tabelas dos dados obtidos da curva de DSC, para as membranas de 
























38 -71   1,8  -33    
50/50 
4 semanas 
35 -69   -0,4 2,2   -23 6,6 
50/50 
8 semanas 
34 -70   5,03 2,2   -33 8,7 
50/50 
12 semanas 
33 -72   4,8 3   -34 9,8 
50/50 
24 semanas 
25 -69 124 0,2 5 3   -29 7,4 
 
 
4.2.1.3. Análise termogravimétrica (TGA) 
 
As membranas de PLDLA/PCL-T nas composições 100/0, 90/10, 70/30 e 50/50 
foram analisadas por TGA no intuito de avaliar a estabilidade térmica do material 
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degradado in vitro. Através desta técnica é possível obter a temperatura de início de perda 
de massa (Ti) e a temperatura onde a derivada da curva é máxima (Td).  
Nos polímeros puros (PLDLA e PCL-T) a presença de apenas um estágio de perda de 
massa, enquanto para as misturas são observados 2 estágios de perda de massa, sendo que o 
primeiro é atribuído ao PLDLA  e o segundo ao PCL-T, observado através da primeira 
derivada (Anexo II) . 
Segundo Schimidt (2006), em um estudo realizado por espectroscopia na região do 
infravermelho, durante a degradação térmica do PCL-T, o mecanismo de degradação do 
polímero ocorre preferencialmente pela cisão das ligações fracas ésteres (C(O)-O).   
A Tabela 11 ilustra os dados obtidos por TGA para todas as composições em função 
do tempo de degradação. 
Comparando-se os valores obtidos do PLDLA puro (100/0), em decorrência do  
tempo de degradação, verificou-se um decréscimo no valor da Ti e da Td, confirmando o 
processo de degradação. Entretanto, observa-se que para o PLDLA a degradação foi mais 
acentuada no período da 4a- 12a semanas, onde se obteve 12% de degradação em relação à 
degradação ocorrida da 0-4a semanas, que foi de 4 %. Na 24a semana observou-se  uma 
diminuição na porcentagem de degradação, sendo de 2,4% em relação a 12a semana. Esse 
comportamento de degradação também foi observado nas membranas com composição 
90/10 e 70/30.  Esta diminuição na taxa de degradação a partir da 24a semana pode ser 
atribuído a um empacotamento das cadeias, resultante da mobilidade das mesmas devido ao 
processo de degradação, permitindo a cristalização do material, o que dificulta a reação de 










Tabela 11. Dados obtidos por TGA para as membranas de PLDLA/PCL-T , em função do 
tempo de degradação in vitro. 
PLDLA/PCL-T 
(100/0) 
Ti PLDLA Ti PCL-T Td PLDLA Td PCL-T 
0 semanas 340 ---- 354 ---- 
4 semanas 325 ---- 354 ---- 
12 semanas 285 ---- 342 ---- 
24semanas 278 ---- 333 ---- 
PLDLA/PCL-T 
(90/10) 
    
0 semanas 300 - 342 344 
4 semanas 318 385 342 * 
12 semanas 287 373 333 381 
24 semanas 275 371 308 377 
PLDLA/PCL-T 
(70/30) 
    
0 semanas 292 358 317 358 
4 semanas 288 356 317 358 
12 semanas 245 303 274 358 
24 semanas 260 376 297 391 
PLDLA/PCL-T 
(50/50) 
    
0 semanas 296 375 315 370 
4 semanas 276 366 315 373 
12 semanas 303 383 329 400 
24 semanas 280 379 313 400 
PCL-T puro ---- 374 ---- 402 
Ti = Temperatura onde se inicia o estágio de perda de massa “onset” 
Td = Temperatura onde a derivada da curva é máxima 
* = difícil visualização 
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A membrana com composição 50/50 apresentou um comportamento diferenciado no 
estudo da degradação in vitro, como pode ser observado através da Tabela 11.  Verificou-se 
que o PLDLA e o PCL-T não tiveram mudanças significativas quanto à degradação. De 
acordo com a literatura, a cinética de degradação pode ser governada pelo balanço 
hidrofilicidade/hidrofobicidade, morfologia, composição química, cristalinidade. De acordo 
com os resultados obtidos pelo ângulo de contato, o PLDLA/PCL-T 50/50 é bastante 
hidrofílico, com elevada tensão de adesão de água e alta energia de superfície frente às 
outras composições além de apresentar poros e topografia irregular. Tais fatores podem ter 
contribuído para diminuição da velocidade de degradação.  
A alta hidrofilicidade e adesão de tensão da água da membrana podem ser uma 
concorrência, explicado pelo fato que a água pode ter formado um filme interagindo com a 
superfície da membrana. A porosidade pode ser outro fator que desacelerou a degradação, 
visto que estes polímeros degradam heterogeneamente e que sofrem catalise-ácida no 
interior do seu material a alta porosidade faz com que os oligômeros ácidos sejam liberados 
não ficando no interior do material o que diminui autocálise. 
 
Um aspecto a ser considerado nessas análises de TGA é a diminuição da Ti do 
PLDLA na presença do PCL-T, pois tal comportamento foi observado por Schimidt e col. 
(2006), e segundo os autores o PCL-T aumentou a mobilidade macromolecular e diminuiu 
a fricção interna entre as cadeias do polímero. O cenário onde as interações eletrostáticas 
ocorrem são parcialmente modificado e as ligações de hidrogênio intramoleculares são 
reduzidas, o que provavelmente corroborou para uma estrutura menos estável do PLDLA.  
 
4.2.1.4. Cromatografia por permeação a gel 
 
Através da análise de GPC foi possível determinar a massa molar média ponderada 
(Mw), a massa molar média numérica (Mn) e a polidispersividade (IP) em função do tempo 
de hidrólise para as membranas de PLDLA/PCL-T, cujos valores se encontram na            
Tabela 12.  
Verificou-se uma acentuada diminuição nos valores de Mw e Mn para todas as 
composições, após 4 semanas de degradação. A partir da 8a semana se observou uma 
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distinção entre as composições, onde maiores concentrações de PCL-T diminuíram a taxa 
de degradação, conforme Figura 16. 
O processo de degradação ocorre através da hidrólise das ligações ésteres, originando 
produtos na forma de oligômeros (ou monômeros) solúveis. A degradação prossegue pela 
clivagem hidrolítica passiva, sendo caracterizada pela perda de massa, diminuição de massa 
molar media ponderada (Mw) e  massa molar média numérica (Mn). Esse 













 Figura 16 – Perda da massa molar média ponderada em função do tempo de hidrólise para 
as membranas de PLDLA/PCL-T  
 
A membrana 70/30 mostrou um comportamento diferenciado na 8a semana, conforme 
pode ser observado na Tabela 12, onde os valores de Mw correspondem à presença de 
polímero diferentemente das composições 100/0 e 90/10, cujos valores correspondem 
apenas à presença de oligômeros, devido a elevada degradação hidrolítica.  Estes resultados 
estão de acordo com a análise de DSC e MEV. 
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A adição de 50% de PCL-T também modificou a degradação da membrana, conforme 
discutido na análise de TGA, o aumento na concentração do PCL-T diminui a velocidade 
de degradação do material, conforme ilustrado na Tabela 12.   
 
Tabela 12.  Dados de GPC para as membranas de PLDLA/PCL-T em função do 
tempo de hidrólise in vitro. 
Composição  
PLDLA/PCL-T 
Mw (Dalton) Mn (Dalton) IP 
100/0 – 0 semanas 265.028 137.415 1,9 
100/0 – 4 semanas 47.343 20.714 2,2 
100/0 – 8 semanas 5.895 2.335 2,5 
100/0 – 12 semanas 3.701 1.423 1,5 
100/0 – 24 semanas 1.952 1.438 1,3 
90/10 – 0 semanas 285.695 199.248 1,4 
90/10 – 4 semanas 57.814 49.697 2,2 
90/10 – 8 semanas 5.769 2.660 2,1 
90/10 – 12 semanas 3.553 1.945 1,8 
90/10 – 24 semanas 1.698 1.426 1,2 
70/30 – 0 semanas 290.691 198.777 1,4 
70/30 – 4 semanas 67.931 28.670 2,3 
70/30 – 8 semanas 23.741 12.348 2,1 
70/30 – 12 semanas 7.178 3.739 1,9 
70/30 – 24 semanas 3.280 1.650 1,9 
50/50 – 0 semanas 23.1427 168.811 1,3 
50/50 – 4 semanas 53.552 39.156 1,3 
50/50 – 8 semanas 49.825 23.702 2,1 
50/50 – 12 semanas 28.427 23.866 1,2 
50/50 – 24 semanas 27.986 22.118 1,3 
Mw = massa molar média ponderada, Mn = massa molar média numérica IP = polidispersividade  
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4.2.1.5 Ensaio mecânico de tração 
 
Conforme discutido no item 4.1.6, para as amostras, antes da degradação, os valores 
do módulo de elasticidade, diminuíram em função da concentração do PCL-T, sendo que 
para a composição 70/30 o módulo tendeu a um aumento, o que foi explicado como sendo  
resultado de uma miscibilidade parcial entre os componentes, causando uma contração de 
volume da mistura e diminuindo o volume livre, resultando no aumento do módulo.  
A composição 100/0 inicialmente apresentou características de um material rígido, e  
após 4 semanas observou-se uma queda acentuada no valor do módulo de elasticidade e  da 
deformação na ruptura. As membranas 90/10 e 50/50 apresentaram características de um 
material dúctil, com baixo módulo de elasticidade e maior deformação na ruptura em 
relação à composição 100/0. Após 4 semanas foi verificado que as propriedades da 
composição 90/10 melhoram e a 50/50 se manteve. A composição 70/30 apresentou um 
comportamento intermediário entre as demais composições estudadas. 
 
Os resultados das propriedades mecânicas do sistema PLDLA/PCL-T degradados in 
vitro para as composições estudadas estão sumarizadas na Tabela 13. 
 
 De acordo com os resultados, para a composição 100/0 pode-se observar a redução 
nas propriedades mecânicas após 4 semanas de degradação, onde o módulo de elasticidade 
diminuiu 61% em relação ao tempo 0 e após esse período, o material perdeu suas 
características mecânicas, não permitindo realizar os ensaios (Tabela 13). 
 
Ao avaliar as composições 90/10 em função do tempo de degradação, verificou um 
aumento nas propriedades mecânicas, enquanto na composição 70/30 houve um aumento 
no módulo de elasticidade e uma diminuição na deformação na ruptura (Tabela 13). 
 
A membrana 50/50 manteve o módulo de elasticidade estatisticamente igual até 12ª 
semana, com um pequeno aumento na 24ª semana, enquanto a deformação na ruptura se 
manteve até 4ª semana, diminuindo 77% na 12ª semana, como verificado na Tabela 13. 
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Tabela 13. Valores de tensão máxima, tensão na ruptura, deformação na ruptura e módulo 
de elasticidade obtidos a partir do ensaio de tração para as membranas de PLDLA/PCL-T 
















0 semana 21.15(±5.51) 9.74(±1.76) 8,70(±1.22) 1564 (±141) 
 
4 semanas 18.6 (± 0.6) 16 (± 2) 4.1 (± 1.2) 605  (± 23) 
 
12 semanas * * * * 
 
24 semanas * * * * 
PLDLA/PCL-T (90/10)     
 
0 semana 8.64(±0.55) 6.53(±0.69) 21.44 (±5.99) 794  (±198 ) 
 
4 semanas 16.57 (± 0,72) 13.94 (± 1.51) 55.92 (± 22,09) 814  (± 137) 
 
12 semanas * * * * 
 
24 semanas * * * * 
PLDLA/PCL-T (70/30)     
 
0 semana 14.91(±0.81) 7.84(±0.78) 13.49(±1.96) 1016 (±198) 
 
4 semanas 21 (± 5) 9.74(± 1.76) 8,70(± 1.22) 1563 (± 141) 
 
12 semanas * * * * 
 
24 semanas * * * * 
PLDLA/PCL-T ( 50/50)     
 
0 semana 9.24(±0.21) 5.55(±0.36) 27 (± 2) 715 (±63) 
 
4 semanas 8.9 (± 0.4) 5.3 (± 0.17) 27.9 (± 6.07) 680 (± 30.4) 
 
12 semanas 9.35 (± 0.42) 11.9 (± 3) 6.2 (± 0.3) 671 (± 139) 
 
24 semanas 9.44 (± 0.24) 7.62 (±  0.01) 2.87 (± 0,43) 813 (± 36.03) 
* material degradado sem possibilidade de fazer ensaio de tração 
 
A perda de massa molar ocasionada pela degradação hidrolítica é um dos fatores que 
afetam as propriedades mecânicas do material. De acordo com os resultados pode-se 
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verificar que as membranas puras (100/0) perderam suas propriedades após 4 semanas 
embora inicialmente (tempo 0) tenham apresentado um valor de módulo superior às demais 
composições.  
 
Esses resultados estão de acordo com os observados na análise de GPC, onde as 
composições 70/30 e 50/50 tiveram uma menor perda de massa molar média numérica, o 
que comprova a influência do PCL-T na velocidade de degradação. 
 
 Independente da aplicação para a qual se destina, é importante que o material 
mantenha suas propriedades mecânicas até desempenhar sua função. De acordo com a 
literatura pinos do homopolímero PLLA, embora inicialmente, tenha apresentado valor do 
módulo de elasticidade por volta de 3-5 GPa,  ele perde suas propriedades mecânicas muito 
rapidamente, por volta de 2 semanas, apesar disso, a formação de cristais durante o 
processo de degradação faz com que o material permaneça por longo período no organismo 
[Duek et al.; 1999, Suming et al.; 1990]. 
 
A comparação entre dados a partir de ensaio mecânicos em estudos de degradação in 
vitro publicados na literatura torna-se difícil, devido às diferenças nos métodos utilizados, 
nas características do material e nos métodos utilizados tais como: processamento, 










4.2.1.2. Microscopia eletrônica de Varredura 
 
As morfologias das membranas após o processo de degradação,  foram analisadas por 
MEV e se encontram na seção 4.2.1.2.1.  
 
 As Figuras 17-a e 17-b mostram a superfície superior das membranas de 
PLDLA/PCL-T (100/0) degradadas in vitro após 4 e 12 semanas. As membranas 
apresentaram erosões superficiais com a presença de pequenos poros que aumentaram em 
função do tempo de degradação. Após 24 semanas, as membranas encontram-se totalmente 
degradadas, dificultando a preparação para as análises de MEV, conforme discutido na 
análise macroscópica 4.2.1.1. 
 
 A superfície de fratura do PLDLA/PCL-T (100/0) degradado in vitro está ilustrada 
na Figura 18.   Após quatro semanas de degradação, o material apresentou-se denso com a 
presença de pequenos poros (Figura 18-a). Com 12 semanas de degradação verificou a 
presença de trincas e poros (Figura 18-b) localizados no centro do material, evidenciando a 
degradação heterogênea. Após 24 semanas de degradação foi possível observar que o 
material apresenta uma degradação radialmente orientada (Figura 18-c e d), o que pode ser 
atribuído ao aumento da cristalinidade do PLDLA, devido ao processo de degradação, 
conforme foi observado nas análises de DSC. Pezzin (2001) também observou estruturas 
orientadas radialmente, semelhantes a esferulitos, em pino de PLLA/PDS, preparado por 
fusão após 15 semanas de degradação sendo atribuído ao aumento da cristalinidade do 
material, devido a degradação. 
 
O mecanismo de degradação in vitro dos poli(α-hidróxi ácidos) mostra que esse 
fenômeno ocorre de maneira heterogênea, sendo mais rápido nos domínios amorfos do que 
nos cristalinos e mais rápida no interior do que na superfície, devido a uma autocatálise    
ácida. O entendimento da degradação preferencial no interior é baseado no estudo in vitro, 
mimetizando o meio biológico. O polímero é imerso em um meio aquoso, onde ocorre a 
absorção de água e inicia a clivagem hidrolítica das ligações ésteres, ocasionando uma 
diminuição de massa molar. No inicio, a degradação é mais rápida na superfície do que no 
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centro, devido ao gradiente de absorção de água. Os produtos da degradação são formados 
tanto na superfície quanto no centro, mas os localizados perto da superfície dissolvem-se 
mais facilmente no meio, pois os localizados no interior devem difundir-se através da 
massa. Logo, a concentração de grupamentos carboxílicos ácidos aumenta muito mais no 
interior do que na superfície, catalisando a degradação [Pitt e Schindler, 1980].     
A adição de 10% de PCL-T modificou completamente a matrix de PLDLA, conforme 
discutido no item 4.1.3. A Figura (19–a) mostra a superfície superior do material degradada 
in vitro, após 4 semanas, onde não foi observado mudanças que caracterizassem uma 
degradação neste período. Com 12 semanas de degradação observou-se a presença de poros 
maiores além de erosões na superfície (19-b), entretanto, a degradação tornou-se mais 
acentuada após 24 semanas de degradação, onde o material encontrava-se quebradiço, na 
forma de pó e pequenos fragmentos, permitindo a análise morfológica, apesar da 
degradação, Figura 19-c. 
 
Na superfície de fratura do PLDLA/PCL-T 90/10 (Figura 20) observou-se que no 
período de 4 semanas de degradação (Figura 20-a), o material permaneceu com a mesma 
aparência do material não degradado, item 4.1.3, embora as análises de GPC tenham 
demonstrado a elevada perda de massa molar do material. Após 12 semanas imersas em 
solução tampão, notou-se a presença de poros e trincas, indício da degradação do material 
(Figura 20-b), o que se acentuou após 24 semanas (Figura 20-c).   
 
A Figura 21 mostra a degradação da superfície superior da membrana de 
PLDLA/PCL-T 70/30. Através das micrografias foi possível constatar que até 4 semanas 
imersos em solução tampão fosfato, as membranas não apresentaram indícios de 
degradação (Figura 21-a), comportamento similar ao verificado nas membranas 90/10. 
Entretanto, as membranas degradadas durante 12 semanas apresentaram trincas e poros 
(Figura 21-b), características da degradação do material. Após 24 semanas, o processo de 
degradação do material se intensificou, apresentando uma morfologia com estruturas 
orientadas radialmente (Figura 21-c), conforme discutido para a composição 100/0. Por 
outro lado, a análise da superfície da fratura mostrou evidências do processo de degradação 
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apenas após 24 semanas, como pode ser verificada pela presença de poros no material, 
figura 22-c. 
As análises de MEV das amostras PLDLA/PCL-T 50/50, apresentaram morfologia 
semelhante ao material não degradado para a mesma composição. Esses resultados indicam 
que a adição de 50 % de PCL-T retardou o processo de degradação, conforme pode ser 
observado na Figura 23, tanto para a superfície superior quanto para a superfície de fratura 
(Figura 24), para todos os tempos estudados.  
 
Verificou-se que o aumento na concentração do PCL-T diminuiu a velocidade de 
degradação do PLDLA, sendo possível controlar a taxa de degradação variando-se a 
composição, adequando o material para uma determinada aplicação. Esta diminuição na 
velocidade de degradação pode estar associada à morfologia do material, a qual é 
completamente densa para a composição 100/0 e porosa após a adição de PCL-T.           
Lam et al.; (1994) demostraram que filmes de PLLA porosos foram mais resistentes à 
hidrólise que o PLLA denso. Ao compararem o processo de hidrólise entre os filmes 
porosos e densos, concluíram que o retardamento da hidrólise do filme poroso foi devido a 
pequenas quantidades de oligômeros catalíticos no interior, comparado aos filmes não 
porosos. Isto ocorreu devido à facilidade de dissolução dos produtos degradados para o 
meio aquoso, dificultando o acúmulo dos produtos da degradação e consequentemente a 
autocatálise.  











4.2.1.2.1. Documentação fotográfica das membranas de PLDLA/PCL-T degradadas                 
in vitro.  
 
                               












Figura 17. Micrografias de MEV da superfície superior da membrana PLDLA/PCL-T 
(100/0) obtida por evaporação de solvente e degradada in vitro. a) t = 4 semanas e b) t = 12 




























Figura 18. Micrografias de MEV da superfície de fratura da membrana PLDLA/PCL-T 
(100/0) obtida por evaporação de solvente e degradada in vitro.   a) t = 4 semanas,  b) t = 12 
































Figura 19.  Micrografias de MEV da superfície superior da membrana de    PLDLA/PCL-T 
(90/10) obtida por evaporação de solvente e degradada in vitro. a) t = 4 semanas,               





























Figura 20. Micrografias de MEV da superfície de fratura da membrana PLDLA/PCL-T 
(90/10) obtida por evaporação de solvente e degradada in vitro. a) t = 4 semanas,                 


































Figura 21.  Micrografias de MEV da superfície superior da membrana PLDLA/PCL-T 
(70/30) obtida por evaporação de solvente e degradada in vitro. a) t = 4 semanas,                    






























Figura 22.  Micrografias de MEV da superfície de fratura da membrana PLDLA/PCL-T 
(70/30) obtida por evaporação de solvente e degradada in vitro. a) t = 4 semanas,                  


































Figura 23. Micrografias de MEV da superfície superior da membrana PLDLA/PCL-T 
(50/50) obtida por evaporação de solvente e degradada in vitro.  a) t = 4 semanas,               































Figura 24. Micrografias de MEV da superfície de fratura da membrana PLDLA/PCL-T 
(50/50) obtida por evaporação de solvente e degradada in vitro. a) t = 4 semanas,                   






4.3. Estudo in vitro da cultura de células 
 
Este estudo nos traz as informações sobre a adesão celular e sobre a atividade 
metabólica dos osteoblastos cultivados, sendo de suma importância para a engenharia de 
tecidos, pois somente células aderidas na superfície do substrato podem migrar e/ou 
proliferar sobre o mesmo, ou mesmo exercer uma atividade fisiológica especial. Para este 




As membranas de PLDLA/PCL-T que foram submetidas às análises de 
citotoxicidade, não se mostraram citotóxicas às células da linhagem osteoblástica, como 
pode ser verificado na Tabela 14. O controle negativo (placa de poliestireno) e a membrana 
de PLDLA/PCL-T 100/0, apresentaram resultados similares, não havendo diferença 
significativa entre ambos (p>0,05). O controle positivo (látex com fenol), e as membranas 
de PLDLA/PCL-T nas concentrações 90/10 e 70/30, mostraram-se significativamente 
diferentes entre si (p<0,05) (Fig.25). As membranas 90/10 e 70/30 mostraram índices de 
absorbância melhores que o próprio controle negativo (p<0,05). 
 
Tabela 14 - Dados da análise de Citotoxicidade direta, para as membranas de 
PLDLA/PCL-T (100/0), (90/10) e (70/30).  









PLDLA/PCL-T   
70/30 
 0,37 0,25 0,4 0,60 0,62 
 0,40 0,26 0,50 0,56 0,7 
 0,38 0,32 0,46 0,59 0,64 
 0,34 0,22 0,4 0,59 0,7 
 0,37 0,26 0,45 0,55 0,78 
 0,47 0,30 0,36 0,60 0,68 
Média  0,39 0,27 0,43 0,57 0,69 
Desvio Padrão 0,048 0,03 0,051 0,028 0,057 
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As análises com MTT revelaram ou que os materiais estudados não são citotóxicos 
paras as células, pois não afetaram as atividades mitocondriais dos osteoblastos. Embora 
uma substância tóxica não afete apenas uma estrutura molecular, mas sim várias funções 
celulares; considerou-se que a imediata medição da atividade mitocondrial pode ser o 










Figura 25.  Gráfico das análises de Citotoxicidade direta (Controle Positivo= fenol;  
Controle Negativo= placa de cultura (poli(estireno)) nas membranas de PLDLA/PCL-T 
(100/0), (90/10) e (70/30).  
 
4.3.2. Adesão celular 
 
Os resultados do teste ANOVA mostram uma diferença significante (p<0,05) entre as 
amostras na análise de adesão. O Teste Tukey, usado para comparar as amostras quanto a 
adesão celular nas membranas de PLDLA/PCL-T, foi significantemente diferente, quando 
comparada aos controles negativo (teflon) e positivo (placa de poliestireno), os quais se 
mostraram estatisticamente diferentes entre si (p<0,05). As células da linhagem 
osteoblástica demonstraram ter uma menor afinidade com a membrana de PLDLA/PCL-T 
(100/0), e maior afinidade com as membranas 90/10 e 70/30, sendo o valor encontrado 
maior que o próprio controle positivo, que foi a própria placa de cultura (p<0,05) conforme 

































100/0         90/10        70/30
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Tabela 15. Dados da adesão celular (Controle Positivo = placa de cultura; Controle 
Negativo = membranas de teflon) das membranas de PLDLA/PCL-T nas composições 












 0,4 2,65 0,51 0,7 0,75 
 0,45 2,61 0,62 0,62 0,77 
 0,41 2,53 0,66 0,81 0,65 
 0,4 2,51 0,53 0,7 0,77 
 0,3 2,66 0,48 0,8 0,93 
 0,25 2,63 0,49 0,74 0,79 
Média  0,37 0,32 0,55 0,72 0,78 
Desvio Padrão 0,076 0,065 0,075 0,07 0,092 
 
As membranas 90/10 e 70/30 apresentaram resultados similares dentro da margem de 
erro com relação à adesão celular.    
As células osteoblásticas cultivadas sobre as membranas com diferentes 
concentrações e o controle positivo apresentavam a morfologia característica de 
osteoblastos, sendo estas alongadas, achatadas e com projeções citoplasmáticas ligando-as a 
outras células. Resultados similares foram encontrados por Woo, (2007), em seu trabalho 
com osteoblastos de ratos.   
A adesão celular e em particular, das expressões de proteínas envolvidas na adesão 
das células cultivadas com biomateriais é de crucial importância na manutenção da 
estrutura tecidual, cicatrização, resposta imune, e também a interação do tecido com os 
biomateriais [Anselme, 2000]. Muitos estudos mostram que a adesão celular, espraiamento 
e crescimento são melhores em substratos moderadamente hidrofílicos, por estes 
permitirem a adsorção de uma série de proteínas [Tezcaner, 2003]. 
A presença de interações dipolo e de cargas elétricas, pontes de hidrogênio, forças 
eletrostáticas, rugosidade, hidrofilicidade e molhabilidade são algumas características do 
substrato que aumentam a absorbância e adesão celular a qual é seguida pela biossíntese e 
proliferação das mesmas [Lombello et al.; 2000].  
A composição 100/0 possui uma menor adesão em relação às membranas 90/10 e 



























item 4.1.5. Outro fator que pode ter contribuído para uma menor adesão é a morfologia do 
material que apresentou baixa rugosidade sendo um material denso sem presença de poros.   
O PCL-T apresentou três hidroxilas terminais na cadeia poliméricas além dos grupos 
carboxílicos (Figura 3), o que tende a aumentar a polaridade da membrana e provavelmente 
o que permitiu maior interação célula/membrana. A adição do PCL-T também modificou a 
morfologia aumentando a rugosidade conforme observado na análise de microscopia de 










Figura 26.  Gráfico de Adesão celular (Controle Positivo = placa de cultura; Controle 
Negativo = membranas de teflon) das membranas de PLDLA/PCL-T (100/0), (90/10) e 
(70/30).  
 
4.3.3. Análise Citoquímica 
 
Em todas as amostras estudadas detectaram-se células fortemente coradas por 
xylidine ponceau (XP) ou por azul de toluidina (AT). O corante XP com pH igual a 2,5 
cora NH3+ , grupo este detectado em todas as proteínas, e o AT (0,2%), sendo basofilo cora 
os anions de PO4-, SO3- e COO-. Em pH 4, utilizado nesta solução, o anion PO4- é 
encontrado somente no DNA ou RNA e os anions de SO3- e COO- ocorrem nos 
Glicosaminoglicanos (Gag) [Módis, 1991]. 
 
Através da coloração por XP observou-se que as membranas de PLDLA/PCL-T 
100/0 e 90/10 apresentavam resultados similares, com células bem distribuídas por todas as 
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partes do material (Figura 27a e b). Após 24, 72 e 168 horas de cultura, as células 
apresentavam morfologia característica de osteoblastos (Woo, 2007), sendo alongadas, 
achatadas e estabeleciam prolongamento citoplasmático entre si (Fig.27 a-b). Os nucléolos 
estavam grandes e bem definidos, apresentando o material genético descondensado, 
podendo indicar que as células estavam em síntese. 
As membranas de PLDLA/PCL-T na composição 70/30 apresentaram um 
comportamento diferenciado. Quando corado com XP,  as membranas mostraram maiores 
quantidades de células osteoblásticas espalhadas sobre todo o material. Estas estavam bem 
características, alongadas, achatadas e com projeções citoplasmáticas, que promoviam a 
interconexão das células. Os núcleos estavam grandes e descondensadas, indicando 
possivelmente, síntese celular. Após 168 horas de cultivo pode-se observar a membrana 
completamente coberta pelos osteoblastos (Fig. 27-c), evidenciando que a célula possuía  
uma  quantidade abundante de proteínas. 
Em todas as membranas estudadas foram encontradas células basofílicas e em 
quantidades aparentemente parecidas para todas as composições. Isto pode indicar que a 
células são hábeis a realizar a síntese ativa da proteína. 
 
Os resultados da análise de citoquímica mostraram uma alta atividade metabólica das 
células nas membranas, porém a membrana 70/30 pode ser destacada na citoquímica, pois 
aparentemente, foi o material que apresentou maior quantidade de células em relação à 
100/0 e a 90/10. Este aumento na atividade metabólica da membrana 70/30 pode estar 
associado diretamente com a adição do PCL-T onde a mudanças na topografia, ângulo de 





























Figura 27. Células osteoblásticas sobre as membranas em teste citoquímico corado com 
XP, aumento 100x. a) PLDLA/PCL-T 100/0, b) PLDLA/PCL-T (90/10) e                              
c) PLDLA/PCL-T (70/30), e coradas com AT, d) PLDLA/PCL-T (100/0) (100x),                  






4.3.4. Mineralização da matriz extracelular por Von Kossa 
 
Os osteoblastos são células responsáveis pela síntese e secreção da matriz orgânica 
(colágeno tipo I, osteocalcina, osteonectina proteoglicanos, fibronectina, fatores de 
crescimento, proteínas morfogenéticas, glicoproteínas e outros) da matriz óssea [Eça, 2004; 
Cunha, 2005]. São capazes de concentrar fosfato de cálcio, assim participando da 
mineralização da matriz. Quando em intensa atividade sintética os osteoblastos apresentam 
morfologia cubóides, com citoplasma basófilo [Junqueira, 2004]. 
Os biomateriais designados para engenharia de tecido ósseo exigem propriedade de 
osteocondução e osteoindução. Um micro-ambiente deve ser criado para atrair as células 
com potencial para formação óssea. Essas células devem receber o estímulo correto para 
sintetizar e mineralizar, de forma controlada, a matriz extracelular orgânica                      
[Declercq, 2005].  
A avaliação da capacidade osteocondutora em biomateriais geralmente é realizada     
in vitro utilizando-se células da linhagem osteoblástica. Um dos parâmetros para o 
potencial osteocondutor do biomaterial é a capacidade de mineralização da matriz orgânica. 
A técnica mais comum empregada para analisar a mineralização em células/biomateriais é a 
coloração por Von Kossa, método onde a parte mineralizada será corada de preto, devido a 
presença de íons cálcio. 
A coloração de Von Kossa foi realizada nas membranas de PLDLA/PCL-T nas 
composições 100/0, 90/10 e 70/30 após 21 dias de cultura.  
Através da Figura 28 (a) pode-se observar que a mineralização na superfície da 
membrana de PLDLA/PCL-T (100/0) não foi espacialmente homogênea, porém apresentou 
uma grande quantidade de área corada de preto (presença de íons cálcio) em toda a amostra, 
com uma estrutura dendrítica que apresenta prolongamento entre si. 
A membrana com 10% de PCL-T, mostrou um comportamento diferenciado em 
relação ao PLDLA puro, como pode ser verificado na Figura 28-c. Observa-se um tapete 
preto, mostrando uma mineralização espacialmente homogênea e uma maior quantidade na 
área mineralizada.  Na membrana com 30% de PCL-T também se observou uma grande 
quantidade de área mineralizada (Figura 28–e).  
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Figura 28. Coloração Von Kossa: (A) composição 100/0, (C) composição 90/10 e             
(E) Composição 70/30; aumento de200X;  (B) composição 100/0, (D) composição 90/10 e 
(F) Composição 70/30, aumento de 400X.    
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As membranas coradas por Von Kossa sem células serviram como controle e podem-
se observar apenas esferas em todas as composições (Figura 29) provavelmente proveniente 
do reagente da coloração. 




















Figura 29. Coloração Von Kossa controle sem cultivo de células osteoblásticas:                    
(A) composição 100/0, (C) composição 90/10 e (E) Composição 70/30, aumento de  200X; 
(B) composição 100/0, (D) composição 90/10 e (F) Composição 70/30, aumento de 400X.    
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Observou-se o aparecimento de cristais pontiagudos em formato de espícula em todas 
as composições das membranas e essas estruturas apresentam interconexões entre si, 
conforme ilustrado na Figura 29 (b, d e f). Resultado semelhante foi encontrado na 
literatura onde o autor descreveu a formação óssea em uma superfície sólida, como um 
processo em 4 estágios (Figura 30): 
- adsorção das proteínas não-colagênicas na superfície sólida; 
-a iniciação da mineralização pela adsorção das proteínas; 
- a mineralização continua devido ao crescimento dos cristais;  
- e finalmente, elevada expressão da matriz colagênica na superfície da matriz 



















Figura 30. Esboço ilustrativo da cascada de formação óssea na superfície sólida.                                 
Fonte: Davies, 2000.  
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Os resultados obtidos sugerem que o PCL-T pode ter contribuído na capacidade de 
mineralização pelas células osteoblásticas, principalmente devido a sua estrutura química, 
onde há presença dos grupos carboxílicos e três hidroxilas no terminal da cadeia, conforme 
Figura 3. Ligações químicas podem ser produzidas entre os grupos amino das proteínas da 
célula e o grupo funcional carboxil da membrana.   
 
Através das análises do ângulo de contato, item 4.1.5, foi possível observar que a 
adição do  PCL-T aumentou a tensão de adesão da água (τ) e proporcionou um aumento na 
energia de superfície. Lim et al.; (2004) em estudo realizado com osteoblastos de feto 
humano cultivados em superfície hidrofílica e com tensão de adesão de água entre 30 a 73 
dina.cm-1 mostraram uma maior quantidade e qualidade da mineralização . Esses resultados 
também estão de acordo com os obtidos nesse trabalho, após a adição de PCL-T.  
 
Os ensaios com emprego de polímeros in vitro são estratégias fundamentais 
para o desenvolvimento no campo da engenharia de tecidos [Tormala et al, 1993]. Dois 
campos em particular têm prosperado: a associação de fatores osteocondutivos com o 
material implantado e a interação de células osteogênicas com estes materiais [ANSELME, 
2000]. Em ambos os campos, um entendimento dos fenômenos de adesão celular e em 
particular, das expressões de proteínas envolvidas na adesão de osteoblastos com os 
biomateriais é de crucial importância na manutenção da estrutura tecidual, cicatrização, 
resposta imune, e também a interação do tecido com os biomateriais [ANSELME, 2000]. 
 
4.3.5. Espectrometria de raios-X por energia dispersiva (EDS) 
 
A análise por espectrometria de raios-X por energia dispersiva (EDS) foi utilizada 
para identificação dos elementos químicos presentes após cultura de osteoblasto por um 
período de 21 dias. A relação Ca/P também pode ser determinada por essa técnica, porém, o 
EDS é uma técnica qualitativa e semi-quantitativa, técnicas complementares são 
necessárias confirmar os resultados. 
 
A Figura 31(a) mostra a análises de EDS na região identificada (*) na micrografia 
obtida por MEV das membranas de PLDLA/PCL-T (100/0) cultivada por 21 dias, 
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observou-se que os elementos identificados em maior evidência foram: cálcio e fósforo 
(Figura 31-b), provenientes da sintese dos osteoblastos.  As Figuras 32 e 33 das membranas 
de PLDLA/PCL-T 90/10 e 70/30 respectivamente apresentaram os mesmos elementos. 
 
A razão molar Ca/P para as membranas de PLDLA/PCL-T 100/0, 90/10 e 70/30 
foram igual a: 1.43, 1.5 e 1.3, respectivamente. De acordo com a literatura [Cunha, 2006] a 
proporção molar Ca/P da hidroxiapatita é de 1,67. Os valores encontrados para o 
PLDLA/PCL-T 100/0 e70/30 assemelha-se ao fosfato octacálcico, enquanto para 90/10 é o 
fosfato tricálcico, porém como relatado anteriormente, a técnica de EDS é qualitativa e 
semi-quantitativa, sendo necessária técnicas complementares. 
Outra observação importante é que no processo de formação da matriz óssea deve ser 
entendido que o fluido tecidual, apesar de super saturado em relação aos íons cálcio e 
fosfato, não sofre processo de calcificação. Isso ocorre em virtude da presença de 
macromoléculas que impedem que estes minerais adquiram sua estrutura cristalina. Na 
matriz óssea, entretanto, o osteoblasto secreta fatores que facilitam a deposição de grandes 
quantidades de minerais (íons fosfato e, sobretudo cálcio). Além disso, para que a matriz 
seja mineralizada, é preciso que ocorra o aumento de ligações cruzadas entre as fibras de 
colágeno e remoção enzimática dos proteoglicanos, como conseqüência da liberação de 
cálcio [Tem Kate, 2001].    
 
Frente a esta explanação e os resultados apresentados pela coloração de Van Kossa, 
fica entendido que em 21 dias já há mineralização pela própria absorção da proteína, porém  
possibilidade de não ter tido tempo suficiente para que ocorressem as ligações cruzadas 
entre as fibras de colágeno para que houvesse cristalização dessa matriz ou pelo fato de não 
ter sido utilizado nenhum fator de crescimento para que chegasse a proporção da 
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Figura 31. Análise de EDS em membranas de PLDLA/PCL-T (100/0)cultivados por 21 
dias. (a) A região marcada (*) na micrografia de microscopia eletrônica de varredura , 
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Figura 32. Análise de EDS em membranas de PLDLA/PCL-T (90/10) cultivados por 21 
dias. (a) A região marcada (*) na micrografia de microscopia eletrônica de varredura , 
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Figura 33.  Análise de EDS em membranas de PLDLA/PCL-T (70/30) cultivados por 21 
dias. (a) A região marcada (*) na micrografia de microscopia eletrônica de varredura , 
mostra os elementos químicos  identificando-s (b). 
 
4.4. Estudo in vivo das membranas PLDLA/PCL-T na composição 100/0 e 
90/10 
 
Para o material ser utilizado como dispositivo na área biomédica ele deve possuir 
algumas características como: flexibilidade, facilidade de manuseio para o implante, 
resistência mecânica adequada à aplicação, balanço hidrofílico/hidrofóbico, além de 
responder positivamente a análise de citoquimica, citotoxidade e adesão celular. Frente a 
esses requisitos optou-se em trabalhar in vivo com a membrana 100/0 e 90/10 para verificar 
o beneficio do PCL-T 
 
4.4.1. Análise histológica  
 
Após o período de 1 dia pós-implante grupo com implante de PLDLA/PCL-T na 
composição 100/0, evidenciou edema do subcutâneo, congestão e hemorragia, resultantes 
do ato cirúrgico. Ao redor da membrana houve depósito discreto de fibras contendo 
polimorfonucleares neutrófilos além de ocasionais eosinófilos e mastócitos (Figura 34). No 
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grupo com PLDLA/PCL-T na composição 90/10, o aspecto resultou semelhante (Figura 34-
b). Nos controles parece que o infiltrado inflamatório é comparativamente menor do que 
nos grupos com implante de membranas, o que se justifica, pois nos controles a lesão é 
resultante apenas do ato cirúrgico, enquanto nos grupos com implante, há dois fatores 
agressores: o ato cirúrgico e as membranas propriamente ditas (Figura 34-c)  Nos animais 
dos grupos com membranas foi relativamente fácil delimitar as áreas das mesmas, pois 
“cápsula de fibrina” foram evidenciadas.  
A morfologia após 3 dias de implante para a membrana 100/0, evidenciou a 
delimitação da área por fibrina em organização, com vasos congestos e com presença de 
células mononucleares, porém sem células gigantes multinucleadas. Nas áreas com 
implantes de PLDLA/PCL-T (90/10) também ficou evidente a “cápsula” fibrosa, porém 
ainda não organizada, contendo freqüentes macrófagos ao redor do implante, além de 
congestão e edema. Em um dos animais evidenciou-se processo inflamatório agudo, com 
abscessos e restos de material estranho de aspecto refringente, sugestivo de hastes de pêlos. 
O aspectos nos controles, nos dois grupos, como seria de esperar, resultou semelhante e 
mostrou tecido de granulação com infiltrado inflamatório crônico contendo macrófagos, 
plasmócitos e mastócitos.  
Com 7 dias as área implantadas com a membrana de PLDLA/PCL-T 100/0 
mostraram formação de cápsula verdadeira bem individualizada com fibrose delicada e 
macrófagos, praticamente sem células gigantes. Nos casos contendo a membranas de 
PLDLA/PCL-T 90/10, a cápsula continha, aparentemente, mais fibrose, era mais espessa e 
com reação inflamatória mais exacerbada, graças à maior quantidade de macrófagos e 
células gigantes do tipo corpo estranho. Nos controles a cicatrização ocorreu sem 
intercorrências e, em alguns casos, foi difícil detectar as áreas previamente lesadas, a não 
ser pela presença de raros e pequenos granulomas do tipo corpo estranho, resultantes de 
restos de material introduzido durante o ato cirúrgico. 
Com 15 dias de implante da membrana de PLDLA/PCL-T 100/0 pode-se evidenciar 
cápsula bem delimitada com tecido conjuntivo denso e com superfície interna contendo 
escassas células mononucleares e praticamente sem células gigantes (Figura 35-a), já nos 
casos das membranas de composição 90/10, a cápsula era bem individualizada e continha, 
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além de células mononucleares, ocasionais células gigantes do tipo corpo estranho (Figura 
35-b). Todos os controles mostraram cicatrização completa sem particularidades 
significativas. 
 
Macrofagos são participantes importante no reparo do tecido,eles produzem fator de 
crescimento e mediadores responsáveis pela proliferação do fibroblasto e síntese de 
colágeno [Kumar, 2005]. 
 
No grupo PLDLA/PCL-T (100/0) após 30 dias, a cápsula mostrou tecido conjuntivo 
denso, bem organizado e compacto, com escassas células gigantes do tipo corpo estranho. 
No grupo PLDLA/PCL-T (90/10) a cápsula resultou espessa, com tecido conjuntivo menos 
denso que a composição 100/0, e continha superfície interna revestida por células gigantes 
multinucleadas e macrófagos. Nos controles não se evidenciaram alterações significativas a 
não ser raras áreas de cicatrização com fibrose.  
Com 60 dias o grupo PLDLA/PCL-T 100/0, a cápsula resultou bem evidente com 
fibrose espessa e praticamente sem infiltrado inflamatório, a não ser pequena quantidade de 
células mononucleares dispostas no interstício (fotomicrografia 14). O grupo de  
membranas PLDLA/PCL-T (90/10) mostrou cápsula semelhante com discreto predomínio 
do infiltrado inflamatório crônico. Não se evidenciou célula gigante multinucleada. Os 
controles não mostraram nenhuma particularidade significativa. Em estudo com membranas 
de PLLA implantadas no tecido sucutâneo dos ratos, os autores observaram a presença de 
célula gigante, contendo muito núcleo em 180 dias [Maluf-Meiken, 2006]. Solhein e col.;  
(2000); reportou que poli(DL-ácido lático) sem plastificante provoca uma resposta 
inflamatória crônica envolvendo células gigantes, macrófagos com material fagocitado e 
proliferação de fibroblasto. 
 
4.4.1.1. Coloração por Tricrômico de Masson 
 
O aspecto observado com a coloração específica confirmou os achados observados ao 
HE após 30 dias, sendo que a cápsula dos casos PLDLA/PCL-T 100/0, mostrou-se 
praticamente sem infiltrado inflamatório. Enquanto isso, nos casos PLDLA/PCL-TT 90/10 
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o tecido conjutivo resultou menos denso, evidenciando-se ainda presença de tecido de 
granulação com macrófagos.  
Com 60 dias o aspecto evidenciado resultou semelhante nos dois grupos em estudo 
com tecido conjuntivo denso e bem organizado, e praticamente sem infiltrado inflamatório. 
Não se observou célula gigante multinucleada em nenhum dos dois grupos implantados. No 
grupo PLDLA/PCL-T (100/0), a cápsula resultou bem organizada, com tecido conjuntivo 
maduro e sem infiltrado inflamatório (Figura 36-a) enquanto no grupo PLDLA/PCL-T 
(90/10), o tecido conjuntivo, apesar de maduro, mostrou-se menos denso que a composição 
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Figura 34 – Fotomicrografias da membrana PLDLA/PCL-T a 1 dia pós-implante aumento 
100x. (a) Grupo 100/0, exibindo a formação de uma cápsula fibrinosa (*) ao redor da 
membrana (M), com infiltrado polimorfonucleares (b) grupo 90/10 apresentando resultado 





































Figura 35 - Fotomicrografias da membrana PLDLA/PCL-T a 15 dia pós-implante aumento 
100x. (a) Grupo 100/0, exibindo a formação de uma cápsula delimitada com tecido 
conjuntivo denso (flecha amarela), b) grupo 90/10 apresentou cápsula individualizada e a 





           
                            














            






                                                                                                                                                        
                                                                                                          
                                                                                         
 
 
Figura 36. Fotomicrografia da membrana PLDLA/PCL-T a 60 dia pós-implante, aumento 
100x. (a) Grupo 100/0, o aspecto evidenciou o tecido conjuntivo denso bem organizado (*),            
b) grupo 90/10 apresentou colágeno maduro com disposição menos densa comparado ao 






As interações das células com o material está relacionada às características 
superficiais do polímero, que para ser utilizado no corpo humano, deve ser compatível com 
o tecido ao redor e não deve provocar reações adversas. Pode-se observar que no primeiro 
dia de implante a resposta inflamatória foi maior no local onde as membranas foram 
implantadas do que nos controles. Isto se justifica, pois além da agressão cirúrgica estas 
áreas continham material, que é um corpo estranho, enquanto nas áreas controle o processo 
de reparação é dependente apenas do organismo e não há interferências de nenhum material 
estranho. Inflamação é a reação local dos tecidos à agressão, ela ocorre como resposta 
inespecífica caracterizada por uma série de alterações que tende a limitar os efeitos da 
agressão. 
 Em 3 dias de implante os controles de ambos os tratamentos apresentavam-se 
semelhantes quanto ao processo de cicatrização, o que já era esperado, pois ambos 
receberam o mesmo tipo de agressão cirúrgica. Notou-se a presença de tecido de 
granulação com infiltrado inflamatório crônico contendo macrófagos, plasmócitos e 
mastócitos. No implante com PLDLA/PCL-T (100/0) evidenciou-se a delimitação da área 
por fibrina em organização como também na área com PLDLA/PCL-T (90/10), porém 
nesse caso a cápsula de fibrina ainda não estava organizada com a presença de macrófagos 
rodeando o implante. 
 
Com 7 dias houve a formação de uma cápsula verdadeira, com fibrose delicada para a 
composição 100/0. Porém nas áreas com PLDLA/PCL-T (90/10) notou-se a formação da 
cápsula com mais fibrose mais espessura, com uma reação inflamatória mais exacerbada 
graças a maior presença de macrófagos e células gigantes do tipo corpo estranho. Nos 
controles o processo de cicatrização ocorreu sem complicações, sendo que em alguns casos 
foi difícil detectar as áreas previamente lesadas.   
 
           Em 15 dias de implante 100/0 foi fácil localizar a cápsula bem delimitada com 
colágeno denso, e na superfície interna com raras células mononucleares, e ausência de 
células gigantes do tipo corpo estranho. Entretanto nas regiões que continham 
PLDLA/PCL-T (90/10) a cápsula também estava bem individualizada, porém continha 
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células mononucleares e ocasionais células gigantes do tipo corpo estranhos. Nos controles 
houve a completa cicatrização, sem particularidades significativas, o que demonstrou que o 
procedimento cirúrgico foi realizado corretamente e não acarretou lesões adicionais como 
infecção. 
 
Solhein et al.; (2000); reportou que poli(DL-ácido lático) sem plastificante provoca 
uma resposta inflamatória crônica envolvendo células gigantes, macrófagos com material 
fagocitado e proliferação de fibroblasto. 
 
Macrofagos são participantes importantes no reparo do tecido, eles produzem fator de 
crescimento e mediadores responsáveis pela proliferação do fibroblasto e síntese de 
colágeno [Kumar, 2005]. 
 
Com 30 dias a cápsula que envolvia o implante 100/0 foi formada por tecido 
conjuntivo denso, abundante em colágeno, bem organizado e compacto, quase sem 
presença de células gigante do tipo corpo estranho. Todavia no grupo 90/10, a cápsula 
formada estava mais espessa, com tecido conjuntivo menos denso (comparado ao 100/0) e 
sua superfície interna estava revestida por células gigantes multinucleadas e macrófagos. 
Nos controles não se evidenciou nenhuma mudança significativa, a não ser por raras áreas 
de cicatrização com fibrose. Ao se comparar o aspecto do infiltrado inflamatório nos dois 
grupos com implante parece ficar evidente que  o grupo contendo PCL-T  provocou uma 
resposta mais exacerbada do que a membrana de PLDLA pura, provavelmente pela 
degradação mais tardia desta membrana.  
Porém, com 60 dias de implante a cápsula resultou semelhante em ambos os grupos, 
talvez com discreto predomínio do infiltrado inflamatório crônico, porém não foram 
evidenciadas células gigantes multinucleadas. Os controles não mostravam nenhuma 
particularidade significativa. 
 
Os fragmentos dos grupos de 30 e 60 dias além de H.E, também foram submetidos à 
coloração por Tricrômio de Masson, com o intuito de se observar detalhes do colágeno e aí 
ficaram mais claras as discretas diferenças observadas nas cápsulas dos dois grupos com 
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implantes. Os animais implantados com membranas de PLDLA/PCL-T 90/10, 
apresentavam a cápsula de colágeno, apesar de madura, com uma disposição mais frouxa, 
para 30 e 60 dias, além de uma escassa presença do infiltrado mononuclear. 
 
Embora o estudo in vivo seja um projeto piloto, foi possível observar que a utilização 
da membrana contendo PCL-T é promissora, não alergênica, não tóxica e principalmente 
no que diz respeito à flexibilidade, que auxilia no manuseamento destas membranas em 


































Conclusões e Sugestões para os próximos trabalhos 
 
Baseado nos resultados apresentados verifica-se a influência da concentração do 
PCL-T na membrana de PLDLA, o qual modificou suas propriedades mecânicas, térmicas, 
morfológicas, fisico-quimica e biológica.  
 
A adição de PCL-T nas concentrações 10% e 30% resultaram em um sistema 
parcialmente miscível, enquanto a adição de 50% mostrou a imiscibilidade do sistema, 
mostrando menor interação, porém, não inviabiliza o material, pois embora imiscível, 
mostra-se compativel para as aplicações desejadas. 
 
De acordo com o estudo da degradação hidrolítica in vitro, verificou-se que o 
aumento na concentração do PCL-T retardou a degradação e não gerou fragmentos 
cristalinos do PLDLA no periodo estudado (24 semanas). Esses resultados permitem um 
controle da taxa de degradação, variando-se as composiçãoes do PCL-T. 
  
 Os ensaios de citoxicidade utilizando-se uma linhagem osteoblástica mostraram que 
as membranas são atóxicas, independente da concentração de PCL-T e que o aumento da 
mesma melhorou a viabilidade celular. A adição de PCL-T tornou o material mais 




 No estudo in vivo a membrana de PLDLA/PCL-T  apresentou adequada interação 
polímero/tecido. Após 60 dias tanto a composição 100/0 como a 90/10 apresentaram  tecido 
conjuntivo denso,  sendo menos denso  para a composição 90/10, provavelmente devido a 
degradação mais lenta. 
 
O PCL-T aumentou a flexibilidade da membrana PLDLA/PCL-T, o que melhorou a 
manuseabilidade com o implante, um fator importante e muitas vezes determinante em 
certas aplicações, pois facilita o ato cirurgico como também se adequa mais facilmente ao 
formato do tecido a ser implantado . 
 
 Frente aos resultados obtidos, concluiu-se que as membranas de PLDLA com   
PCL-T nas composições são indicadas para utilização em dispositivo médico, onde não 
necessite longo tempo de implante, como:  suporte para cultura de células, curativos para 
ulceração na pele, regeneração guiada em periodontia; e a composição 70/30 de acordo com 





 Estudar a influência da massa molar do PCL-T na degradação hidrolítica do PLDLA. 
 Estudar a influência da massa molar do PCL-T na interação com PLDLA. 
 Estudar a influência na cristalidade do PLLA com a adição do PCL-T 
 Membranas de PLDLA/PCL-T aplicadas como curativo para ulceração na pele e lesões 
ósseas. 
 Estudar outras células sobre a membrana de PLDLA/PCL-T a fim de verificar a 
viabilidade da mesma. 
 Estudo dos componentes químicos presentes na superficie do material e a interação com 
o meio biológico. 
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ANEXO I – Espectroscopia na região do infravermelho por transformada de Fourier 














































Figura 38. Primeira derivada das membranas de PLDLA /PCL-T (sem degradação) obtida 
por TGA. 
 
100/0 
90/10 
70/30 
50/50 
